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論文概要 
 
	 さまざまな疾患の中で，動脈疾患は罹患率，死亡率ともに本邦において大きな割合
を占めており，現在もその割合は増加傾向にある。特に動脈硬化性疾患は，高血圧や
高脂血症などの生活習慣に起因し，病期の進行により非常に重大な結果を誘発するこ
とがある。初期の動脈硬化はわずかな粥状斑を呈するが，最終的に血管を広範に障害
するまでに至る。障害された血管は，血管内腔の狭窄や，瘤状の変化を引き起こす。
これらの変化は以前より，コレステロールなどの脂質化合物や増殖した平滑筋細胞，
炎症に対する過剰な治癒反応が原因といわれてきた。しかしながら現在は，内科的因
子だけでなく血管形状や血流動態に基づく応力が動脈硬化性疾患の一因であるとの
報告も多くなされている。また血流動態に基づく応力の算出は，以前より工業分野で
用いられていた手法である数値流体力学解析（computational fluid dynamics: CFD）を
応用している。この手法は数値解析の発展とともに，その処理技術が向上してきた。
処理に用いる反復解法という逐次近似的に数値解を求める手法は，CFD解析に必要不
可欠な手法であり，その特性から使用するハードウェアの性能に大きく依存する。ま
た CFD 解析において基礎的な支配方程式となる連続の式と，ナビエ・ストークス方
程式は流体の流れ特性の理解において非常に重要である。私はこの CFD 血流解析を
用いて，より詳細に血管形状と血流動態の関連について評価した。本研究の目的は，
血流動態に起因する物理的作用が頸動脈分岐形態から受ける影響を評価し，頸動脈形
状に基づく血流動態応力を推定することである。 
第 1章では，頸動脈狭窄症を代表とする主な動脈硬化性疾患の成因や，経カテーテル
ステント留置術などの治療法，さらに連続の式，ナビエ・ストークス方程式をはじめ
とした流体力学の特性について述べる。 
	 私は本研究に必要な，医用画像に基づく血流動態解析に特化したシステムを構築し
た。構築したシステムにおける特性は，脳底動脈模擬血管モデルおよび血管造影画像
に基づく血管造影モデルを使用して評価した。私の構築したシステムにおける最適な
計算要素数を用いた CFD 血流解析は，脳底動脈内における血流動態を明らかにし，
また脳底動脈瘤が発達する過程の血流動態の変化を示した。第 2章では，私が構築し
た数値流体力学血流解析を行ったシステムと，その評価について論じる。既知の形状
を持つ模擬血管モデルは，脳底動脈形状を再現し，サイズの異なる動脈瘤形状を設置
した。また，高空間分解能を持つ血管造影画像に基づく血管造影モデルを用いて，医
用画像への適用と，その血流動態についても評価した。 
	 人体における拍動による流速の変化に基づく血流動態の評価は非常に重要である。
流速の変化を時間平均した解析は，収縮期の流速の急峻な変化を反映することができ
ないため，私は心位相に基づいて変化する頸動脈血流速の変化について注目した。頸
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動脈血流速の変化は，頸動脈分岐部の血流動態に大きな影響を与える。第 3章におい
て，流速の瞬時値を反映した心位相の違いによる壁面剪断応力 (wall shear stress: 
WSS) を視覚的，数値的に評価し，動脈硬化の影響に関するより正確な血流情報につ
いて評価した。入力流速条件は，phase-contrast cine magnetic resonance imaging (PC cine 
MRI) を用いて得られた流速波形を適用し，頸動脈モデルは収縮期，拡張中期および
末期でそれぞれ CFD 血流解析を行い，流線，流速および壁面剪断応力を各位相，部
位について比較評価した。 
	 CFD血流解析の結果は，その計算プロセス，評価についても臨床に即したものでな
ければならない。したがって，人体内の血流動態は，心拍の変化および血管形状によ
って導かれる流速の変化に基づいて評価することが求められる。近年は振動剪断指数
（oscillatory shear index: OSI）がWSSの時間変化の定量指標として用いられている。
私は第三章で内頸動脈球部領域に複雑な流れと低 WSS 領域が存在することを報告し
た。しかしながら，内頸動脈における頸動脈球部形状が血流動態に及ぼす影響につい
ては詳細に評価していない。第 4章では，頸動脈分岐モデルと既知の幾何的形状を持
つさまざまな大きさの内頸動脈球部モデルを用いて，内頸動脈球部の形状が頸動脈の
血流ベクトルと OSIにどのように影響するかを評価することを目的とした。私は拍動
流シミュレーションを用い，１心拍中の頸動脈分岐部の WSS を決定し，得られた結
果から OSIを算出した。OSIおよび速度ベクトルの分布は，システムの後処理によっ
て視覚化し，評価した。 
以前に報告された研究は，特異的な応力分布およびアテローム性動脈硬化性疾患が関
連していることを明らかにした。本研究においても第三章，第四章で頸動脈形状と特
異的な血流動態の関連について報告した。これらの結果より CFD 血流解析における
頸動脈分岐部の WSS 分布は，解析モデルの形状によって大きく影響を受けることを
明らかにした。したがって，局所の WSS は分岐の形状に基づいて予測することが可
能であると考えられる。第 5章は，血管形状と血流動態に基づく応力の相関を評価し
た。私は特に内頸動脈と内頸動脈との頸動脈分岐角度に注目した。頸動脈形状情報の
中でも分岐角度は個々によりさまざまな角度を呈し，その分岐角度が疾患に非常に関
係が深いと考える。また，収縮期の高 WSS は動脈硬化性疾患の発症において重要な
因子であると考えられている。第 5章では，模擬血管モデルを用いて，血流力学的特
性に基づいてその応力を評価した。さらに健康なボランティアによって得られた結果
と比較，評価した。得られた結果より，頸動脈分岐角度に基づく局所 WSS を推定し
た。 
	 最後に第 6章では，本研究で得られた頸動脈血流動態と頸動脈分岐部形状の関連に
おいて，新たに得られた知見についての総括を述べる。 
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第 1節	 動脈硬化性疾患とは 
 
	 動脈疾患はすべての疾患の中で，罹患率および死亡率において大きな割合を占めて
いる。中でも動脈硬化は生活習慣に起因することが知られており，病期が進行すると
致命的な事象を引き起こす場合がある。動脈瘤や動脈狭窄などは動脈硬化の重要な疾
患であり，脳動脈瘤や冠状動脈狭窄症はその最たるものである。これらの疾患の原因
となる動脈硬化の血管異常はさまざまな段階があるが，大きく分けて以下の２つの機
序によって起こる。 
①内腔の狭窄あるいは完全な閉塞が末梢灌流組織への血流の不足を引き起こす。 
②血管壁の脆弱化が，血管の拡張あるいは破裂を引き起こす。 
これらの主な２つの障害について理解するためには，まず正常な血管構造を知る必要
がある。 
 
	 	 第1項	 動脈の正常構造 
 
	 体内では動脈，毛細血管，静脈といった血管の内部を血液が絶えず循環している。
血液の循環は心臓の左心室から大動脈，動脈を経て毛細血管を通り静脈，大静脈を経
て右心房に戻る体循環と，右心房，右心室，肺動脈，肺，肺静脈を通り左心房に戻る
肺循環に大別される (Fig. 1-1)。 
	 血管は大動脈から毛細血管に至るまで分岐しながら細分化し，その血管径は毛細血
管から大静脈へと合流するといったように循環系の各所で異なる。各所における一般
的な血管径，流速を Table 1-1 に示す。人体はこの血液の循環を介して酸素や栄養を
体中に運搬し，老廃物を体外に排出する。このように血流は生体機能の中で重要な位
置を担っている。  
	 血管構造は内皮細胞，平滑筋細胞が主体となっており，内膜，中膜および外膜によ
る同心円状の 3 層から構成されている(Fig. 1-2a)。正常な動脈において，内膜はごく
少量の内皮下結合組織を伴う単層の内皮細胞からなり，さらに内弾性板と呼ばれる密
な線維性の膜によって中膜と分けられている。多くの動脈では中膜の外側境界は外弾
性板によって外膜と分けられる[1]。外膜は結合組織より構成されており，神経線維や
血管栄養血管を有している。 
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Fig. 1-1 循環システム。 
 
Table 1-1 各血管における血流速と血管径。 
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Fig. 1-2 血管構造とアテロームの進展。 
血管壁は内膜，中膜，外膜で構成される。 
(a) 動脈の構造 
(b) 粥状斑の進展 
(c) アテロームによる狭窄 
 
	 一般に大きさと構造的特長に基づき，動脈は以下の3つの型に分類される。 
①大型あるいは弾性動脈(大動脈，腸骨動脈等) 
②中型あるいは筋性動脈(冠状動脈，腎動脈等) 
③小動脈および細動脈(組織や臓器の実質内の動脈) 
弾性動脈は弾性のある繊維に富んだ中膜が，心周期に合わせて伸縮することにより血
液を末梢血管系へと送る働きを担っている。筋性動脈，細動脈の中膜は平滑筋細胞で
構成され，これらの血管では，局所の血流や血圧は平滑筋細胞の収縮と弛緩で調節さ
れている。特に細動脈は平滑筋細胞の収縮が血管径に与える影響は大きく，全身の動
脈圧を調節するとともに網細血管の血流分布を著しく変化させる働きがある。体液の
流れに対する血管の抵抗は血管径に逆比例する。血管の収縮による細動脈の内腔の変
化によって大きな血流制限効果がうまれる。また細動脈は圧や流れの持つエネルギー
を減少させることで拍動流から定常流へと変化させる働きも持っている。このように
細動脈は血流に対する生理学的抵抗の基本部位である。 
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 第2項	 動脈硬化の発生機序 
 
	 動脈硬化は，初期の段階として血管壁に生じる斑状の変化(粥状斑)が大型または中
型の動脈の内膜に生じる。これはコレステロールをはじめとする脂質化合物，増殖し
た平滑筋細胞，繊維様細胞の蓄積から形成される。血管壁に生じた粥状斑は動脈壁に
沿ってしだいに腫大し，血管内空に突出する。最終的に粥状斑は血管壁の全層にわた
り，広範に血管が障害される(Fig. 1-2b, c)。 
	 これらのアテローム性動脈硬化は，過剰な炎症反応から生じるとされる多くの報告
がある[2, 3]。低比重リポ蛋白(low density lipoprotein: LDL) は初期のアテローム硬化の
起因となる。酸化された低比重リポ蛋白は動脈壁に損傷を起こし，白血球の血管内膜
への接着や，血管弛緩性の低下，血小板凝集のようなメカニズムを賦活化させる。こ
れらの反応によって，損傷した血管内膜に新生内膜の形成を伴う生理的な治癒反応が
生じる。この中で平滑筋細胞は中膜から内膜へと遊走し，内膜平滑筋として増殖する。
内膜平滑筋細胞は急性損傷や慢性刺激が消失した後，内皮細胞層が再建された時点で
増殖能を失う。しかし，過剰な治癒反応によって内膜平滑筋が必要以上に増殖し，最
終的に動脈の狭窄を引き起こす原因となる。こういった過程によって引き起こされる
疾患を特に粥状硬化症(astheroslerosis) とよび，その主要な結末病変として，心筋梗塞，
脳梗塞，動脈瘤，下肢虚血などがあげられる。 
 
	 	 第 3項	 動脈硬化の疫学 
 
	 動脈硬化性疾患は世界中で認められる疾患であり，特に欧米で高い死亡率(全死因
の約 50%) 及び，重大な罹患率の原因として他の疾患を圧倒しており，Fig. 1-3 に示
すように本邦においても高い死亡率を示している[4]。特に冠状動脈疾患は動脈硬化症
の重要な表現型であるので，動脈硬化の程度に関する疫学的データと虚血性心疾患
(ischemic heart disease: IHD) による死亡者の頻度の間に相関があると言われている。
冠状動脈硬化に伴う虚血性心疾患の臨床症状はどの年齢でも起こるが，多くの場合で
男性は 60歳以降，女性は 70歳以降の高齢の成人に発症する。年齢以外の冠状動脈に
おける動脈硬化の危険因子は高血圧，高脂血症，糖尿病，喫煙ということが知られて
おり，その他に遺伝的要因も重要な役割を果たしているといわれている[5]。 
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Fig. 1-3 本邦における死因の割合。 
 
	 	 第 4項	 危険因子 
 
	 前項で述べたように動脈硬化の危険因子は主に高血圧，高脂血症，糖尿病，喫煙が
挙げられる。まず高血圧は全ての年齢で動脈硬化症の主要な危険因子であると言われ
ている。45〜62歳の男性で血圧が 160/95 mmHg以上の人は，140/90 mmHg以下の人
に比べ，虚血性心疾患のリスクが 5倍以上高くなる。また，その降圧療法は動脈硬化
に関係する疾患の頻度を減少させる。 
	 高血圧と同様に高脂血症は動脈硬化症の主要な危険因子である。特に高コレステロ
ール血症は動脈硬化の危険因子として重要であり，血中に存在する低比重リポ蛋白に
由来するコレステロールが危険度の増加に最も寄与している[6]。反対に血中に高比重
リポ蛋白が多いと動脈硬化症の危険度は減少する。運動や適度のアルコール摂取によ
って，高比重リポ蛋白濃度を増加させることができ，反対に肥満や喫煙による身体へ
のストレスは高比重リポ蛋白の増加を阻害する。高コレステロール血症は糖尿病患者
においてよく見られる。 
	 糖尿病は高コレステロール血症を引き起こし，動脈硬化症を著しく進行させること
がよく知られている。他の因子が全て同一であった場合，糖尿病の原病歴の有無によ
って心筋梗塞のリスクが 2倍異なる。また糖尿病に罹患している場合は下肢虚血のリ
スクが非常に高くなるといわれている。 
	 さらに喫煙は男性における高血圧の確実な危険因子であり，高血圧の結果生じる虚
血性心疾患における死亡率は，数年にわたって 1日 1箱以上の喫煙を続けることで著
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しく上昇する[7]。しかし禁煙することによって血圧の上昇を抑制し，動脈硬化性疾患
発症の危険性を大幅に減少させることができる。これら高血圧，高脂血症，糖尿病，
喫煙は多くの場合で生活習慣に起因しており，生活習慣の改善で動脈硬化性疾患発症
リスクが制御可能となっている。 
 
	 	 第 5項	 主な動脈硬化性疾患 
 
	 動脈硬化症に起因する疾患は数多くあり，大きく 2つの群に分類できる。一つは動
脈硬化の結果，血管壁が内腔に突出し，血流を阻害する疾患である。もう一つは血管
壁の脆弱化に伴う血管の瘤化である。前者は主に頸動脈狭窄症，冠状動脈狭窄症，下
肢虚血，後者は主に大動脈瘤，脳動脈瘤があげられる。 
	 頸動脈狭窄症は，頸動脈分岐部に生じる動脈硬化が進展した結果，総頸動脈または
内頸動脈内腔が狭窄する疾患である。動脈などの狭窄の結果，一時的な血圧の低下で
中枢神経系に虚血が発生し，意識消失などの発作が生じる。この一時的な虚血発作を
一過性脳虚血発作(transient ischemic attack: TIA) と言い，頸動脈における動脈硬化は
65 歳以上の高齢者の 30%以上に生じていると言われている。頸動脈狭窄による発作
以外にも，血管内に堆積したプラークが破綻し末梢の脳動脈を塞栓した結果生じる脳
梗塞，脳塞栓症も重要な疾患である。 
	 循環器系の冠動脈狭窄症は，虚血性心疾患の原因となる形態的な変化を伴う疾患で
ある。動脈硬化の進行により，冠動脈に部分的な狭窄が生じる。そのため冠動脈の血
流予備能が低下し，心筋を灌流する血流量が血液需要の増加に対応できない。その特
徴は， 
①ある労作強度で前胸部絞扼感，圧迫感の出現 
②安静または労作の軽減によって症状が改善する 
③発作症状には硝酸薬(ニトログリセリン) が効果的である 
④左肩や心窩部痛の放散痛がある 
などがあげられる。 
	 下肢血管内の下肢虚血は，動脈硬化が下肢に至る血管に生じる疾患である。病態の
進行過程は前述した頸動脈狭窄症，冠動脈狭窄症と同様である。初期の症状は歩行時
の痛み(間欠性跛行) や末梢の冷汗，しびれであるが，重傷化した場合は潰瘍，足趾の
壊死が生じ，最終的には下肢切断に至ることもある。  
	 動脈瘤は，さまざまな大きさの動脈に生じる異常な局所的膨隆である(Fig. 1-4)。そ
の原因は明確になっていないが，アテローム，高血圧症および血管壁の結合組織の形
成不全が関係していると考えられている。紡錘状の動脈瘤は主として腹部大動脈に発
症し，アテローム性の変化に関連している [8]。腹部大動脈瘤 (Abdominal aortic 
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aneurysm: AAA) は重傷かつ複雑な動脈硬化症を有するため大動脈中膜が薄くなり，
血管壁が脆弱化する。臨床症状として， 
①腹腔ないし後腹膜組織内への出血 
②血管閉塞(腸骨動脈，腎動脈，腸間膜動脈など) 
③隣接構造物への浸食(尿管の圧迫，消化管穿孔など) 
が挙げられる。腹部動脈瘤の破裂の危険性は動脈瘤の大きさと直接に関係しており，
直径 4 cm以下では動脈瘤破裂リスクが年 2%，直径 5 cm以上では年 5〜10%と大きく
変動している。動脈硬化症は腹部大動脈瘤の主な原因であるが，全身性疾患であるた
めに腹部大動脈瘤患者は虚血性心疾患や脳卒中の危険性も有意に高くなる。 
	 また，嚢状動脈瘤は動脈壁の一方に瘤が突出している。その多くは頭蓋内血管で認
められるが，大動脈においても散見される。頭蓋内における嚢状動脈瘤は直径 3 mm
以下の無症候性のものから，頭痛，神経症状を伴う比較的大きな径の動脈瘤までさま
ざまである。また脳動脈瘤を有する患者の 30%は多発性であり[9]，その好発部位は中
大脳動脈枝，前大脳動脈と前交通動脈の分岐部などが挙げられる。嚢状動脈瘤の壁は，
その基部の動脈内膜と外膜に由来する密なコラーゲンに富む組織から成っている。中
膜は一般に瘤内で途切れており，その動脈瘤内腔は層状構造を示す血栓を含んでいる
ことがある。以前より嚢状動脈瘤は動脈分岐部中膜の先天的欠損が原因であると考え
られていたが，現在は血管壁への血行動態的損傷による中膜の欠損が原因だと考えら
れている。これらの動脈瘤が隣接する脳実質を圧迫し，局所容積効果による神経症状
を呈する場合もある[10]。また脳動脈瘤は破裂により，くも膜下出血を生じる。くも
膜下出血は男性よりも女性に多くみられ，その症状は突然の激しい頭痛と嘔吐および
意識消失を伴い。項部強直などの髄膜刺激症状が多くみられる。 
	 解離性動脈瘤は，内皮が何らかの作用によって損傷し，その部位から血液が内膜と
中膜の間に浸潤して発症する[11]。発生部位は主に大動脈弓部で認められ，一般に大
動脈解離と呼ばれる。特徴として，血管が中膜の層面に沿って解離し，動脈の壁内に
血液で満たされた偽腔を形成することが挙げられる。さらに解離腔の進展により，
種々の臓器虚血，心タンポナーデ，血胸などの合併症を呈することが非常に多い。ま
た，形成された偽腔は外方へ破裂することが多く，大量出血を伴う致命的な事象とな
ることがある。大動脈解離は 40〜60 歳の男性で，以前より高血圧を指摘されている
患者に多く発症する(解離性動脈瘤全体の 90%以上を占める)。大動脈解離の主要な原
因は高血圧であり，まれに若年者にみられるマルファン症候群も遺伝的要因としてあ
げられる[12]。 
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Fig. 1-4 動脈瘤の形態。 
(a) 嚢状動脈瘤 
(b) 紡錘型動脈瘤 
(c) 解離性動脈瘤 
 
	 	 第 6項	 動脈硬化性疾患に対する治療 
 
	 動脈硬化性疾患は基本的に生活習慣に起因するところが大きく，これを予防するた
めには食事，運動，喫煙や飲酒など日々の生活習慣の改善を行うことが必須である。
しかしながら遺伝的要因やその他の要因によって動脈硬化が進行し，結果的に動脈硬
化性疾患を罹患する場合もある。そのような場合や重度の動脈硬化症は生活習慣の改
善だけでなく，積極的に投薬，手術などの介入による治療が必要である。 
	 頸動脈狭窄症に対する治療は，頸動脈内膜剥離術(carotid endoarterectomy: CEA)また
は経皮的頸動脈形成術(carotid artery stenting: CAS) などが行われる。頸動脈内膜剥離
術は，頸動脈に対して外科的にアプローチを行い，直視下で動脈硬化によって肥厚し
た血管内膜を剥離，切除する術式である[13]。頸動脈内膜剥離術は比較的低侵襲であ
り危険率の低い術式であるが，術中の心拍出量の確保，血圧の維持に十分な注意を払
わなければ術後に虚血性変化をきたす場合がある。また経皮的頸動脈形成術は頸動脈
内膜剥離術よりもさらに低侵襲な術式である。経皮的頸動脈形成術は，X線透視下で
カテーテルを用いて頸動脈にステントと呼ばれるメッシュ状の筒を留置することで，
頸動脈における血行を再建する(Fig. 1-5)。以前はステント留置の際に，頸動脈に存在
する粥腫が末梢血管へ飛散し脳梗塞を起こすという事例が散見された。しかし，現在
は技術の進歩により末梢保護用のデバイスが用いられ，合併症発症の危険率は減少し
ている[14]。  
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 冠動脈狭窄症の治療は冠動脈バイパス手術(Coronary artery bypass grafting: CABG) 
または経皮的冠動脈形成術(percutaneous coronary intervention: PCI) が選択される。冠
動脈バイパス手術は開胸を伴い，非常に侵襲の大きい手技である。しかし，現在では
人工心肺を用いない off-pump CABG や低侵襲心臓手術(minimally invasive cardiac 
surgery: MICS) の登場により，患者の肉体的負担の軽減が図られている[15]。適応と
なる患者は多枝病変を有する患者や，左冠動脈主幹部に病変をもつ患者である。冠動
脈バイパス手術は文字通り冠動脈にバイパスを接続して血流を確保する手技である。
バイパス血管は内胸動脈や大伏在静脈などが用いられる。また経皮的冠動脈形成術は
近年技術が著しく進歩しており，薬剤溶出性ステント (drug eluting stent: DES)，血管
内エコー (intravascular ultrasound: IVUS) 及び光干渉断層撮影 (optical coherence 
tomography: OCT) など，さまざまなデバイス及び装置が開発され，診断や治療に用い
られるようになっている。経皮的冠動脈形成術は冠動脈バイパス術と比して侵襲が非
常に少ない。通常，大腿動脈，肘動脈または橈骨動脈からカテーテルを挿入し，狭窄
部位は冠動脈拡張バルーンおよび冠動脈ステントで治療する[16]。術後は穿刺部位を
数時間圧迫止血するだけでよい。しかしながら，治療部位の再狭窄や，冠動脈の慢性
的閉塞症例への治療など課題もある。  
	 動脈瘤は，その形状，発生部位によって治療法が大きく異なる。紡錘状の動脈瘤は
その多くが腹部大動脈に発症する。胸部大動脈，胸腹部大動脈で発症する嚢状動脈瘤，
解離性動脈瘤も含めて大動脈瘤の治療は，大動脈人工血管置換術もしくはステントグ
ラフト内挿術が行われる[17, 18]。大動脈人工血管置換術は場合によるが広範な大動脈
置換を必要とする場合があり，他の手術と比較しても非常に侵襲の大きい手技である。
また術後の合併症を伴う場合があり，大動脈瘤の治療に成功した場合でも脳梗塞など
が後遺症として残ることがある。大動脈から分岐する血管が栄養する臓器や脊髄の虚
血は，しばしば重篤な後遺症を残すことがある。特に脊髄虚血は対麻痺が生じ，患者
の予後に大きく影響する。そのため，術前に脊髄を栄養するアダムキュービッツ動脈
を同定して手術に望む場合が多い。大動脈ステントグラフト内挿術は大腿動脈よりス
テントグラフトと呼ばれるグラフトを瘤のある部位まで誘導し，展開することで瘤へ
の血流を遮断する手技である(Fig. 1-6)。ステントグラフト内挿術は解剖学的要素が大
きく影響し，主要分枝(大動脈弓部の 3分枝や腎動脈)が瘤近傍に存在する場合は手技
上制限を受けることが多い。 
	 脳動脈瘤の治療法は，クリッピング術とコイル塞栓術が行われる[19]。前者は開頭
し，直視下で脳動脈瘤にアプローチして動脈瘤頸部にクリップをかけ，瘤への血流を
遮断する手技である。クリッピング術は確実に瘤への血流を遮断できる一方，侵襲が
大きく，部位によってはアプローチ不可能な場合がある。後者のコイル塞栓術は大腿
動脈から目的部位にカテーテルでアプローチし，瘤内に形状記憶合金で作成されたコ
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イルを充填する手技である（Fig. 1-7）。この手技は低侵襲であるが，広い頸部を持つ
瘤には不適であり，またコイルの充填が不十分であった場合は動脈瘤破裂の危険性が
ある。 
 
 
Fig. 1-5 頸動脈ステント留置術のフロー。 
頸動脈狭窄部位にステントと呼ばれるデバイスを留置することで，血行再建を行う。 
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Fig. 1-6 ステントグラフト留置術。 
ステントグラフトを末梢血管より挿入し，動脈瘤への血流を遮断する。動脈瘤破裂のリスク
は瘤内の血栓化により低下する。 
 
 
 
Fig. 1-7 動脈瘤コイル塞栓術。 
カテーテルを用いて動脈瘤内に形状記憶合金で作成されたコイルを充填する。塞栓された動
脈瘤は血栓化し，破裂のリスクが低下する。 
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第 2節	 数値流体力学解析の原理 
 
	 	 第 1項	 数値流体力学とは 
 
	 流体力学は各種物体，各種管路，機械装置内の流体の流れとそれに伴って生じる抵
抗力，モーメント，運動量，エネルギー損失などを解明する手法であり，流体の静止
力学および動力学的現象を総合的に取り扱う学問である。特に，数値流体力学
（computational fluid dynamics: CFD）は，数値解析によって流れを研究する手法であ
り，その数値解析そのものについて研究を行う学問である。流体を対象とする分野・
領域は，水理学，水力学，流体力学，流体機械などの多様な分野があり，経験的事実
あるいは実験と理論的研究を背景としてこれらの学問分野は発展してきた。また数値
流体力学は初期には解析的手法がとられていたが，その計算過程が複雑であるため，
反復法を用いた逐次近似解析法が主流となってきた。反復法による数値流体力学はコ
ンピュータの急速な発達とともに進歩し，現在もその進歩が続いている。 
	 流体（fluid）は水，油，化学薬液などの液体（liquid）と水素，酸素，空気などの気
体（gas）を総称したものとして定義されている。また，流体は定まった形をもたず，
鉄，木材，コンクリートなどの固体（solid）のように，外部から加えられた力に抵抗
し，もとの形に復元しようとする性質（弾性）を有しない。したがって，流体は固体
と比べてわずかな力で容易に変形しやすく，変形が進むことで流体が持つ変形エネル
ギーを運動エネルギーに変化させ流れ（flow）を生じさせる。流れは流体の物理的な
運動であり，流れの現象は流体力学によって解明される。流体力学は，複雑な混相流
の問題や高速水噴流など未だ解明されていない分野があり，この点については多くの
研究者が取り組んでいる。通常，流体の運動量保存則はナビエ・ストークス
（Navier-Stokes）方程式で記述され，解析的あるいは数値的に定常解を得ることがで
きる[20]。この状態を層流（laminar flow）と呼び，安定した流れを呈する。しかし流
速が速い場合，定常解は不安定になり，非定常な渦を多く含んだ状態に遷移する。こ
の状態を乱流（turbulent flow）と呼ぶ。これらの複雑な流れの問題の解を得るために，
まず支配方程式を解析的に解くという手法が考えられる[21]。しかし解析的手法をと
ると，流れにおける解は無限に長い平行平板の間の層流や，無限に長い円管の中の層
流といったような非常に単純な形状の中でしか得られない。流れに関する実際の問題
は，単純な形状を有する場合はほとんど見られず，さらに複数の流体を一度の計算で
取り扱わなければならない場合が多い。このような複雑な計算を要する解析対象は，
計算格子を密に設定することや反復計算法を用いることによって解決される。現在で
は，固体・液体・気体につづく物質の第 4の状態であるプラズマの問題も数値流体力
学によって解析が可能となっている[22]。 
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 このような数値流体力学の発展は，米国の Los Alamos 国立研究所から始まり，こ
の研究所でMAC（marker and cell）法のような非圧縮性流れの数値解析に関する解析
アルゴリズムが開発された[23]。さらに英国 Imperial College の研究者らによって
SIMPLE（Semi implicit method for pressure-linked equations）法が開発された[24]。また
米国の NASA（National Aeronautics and Space Administration）を中心とするグループに
よって，圧縮性流れの数値解析法は著しく発展した。NASAにおける数値流体力学解
析は，スーパーコンピュータやグラフィックワークステーションなどの非常に高性能
な計算機開発が密接に関係しながら発展してきたことが大きな特徴であると言われ
ている。そして現在も新規の技術の開発が，さまざまな研究機関において著しい早さ
で進められている。 
	 現在，数値流体力学解析はさまざまな用途に用いられている。例えば発電タービン
システムの設計，航空機や船舶等はその一例であり，特殊な例として数値流体力学解
析は，地球環境問題を取り扱った大気や海洋の循環のシミュレーションにも応用され
ている[25]。これらの極めて大規模なシミュレーションには高性能なスーパーコンピ
ュータの利用が必須であり，特に流体の問題を解析するにあたって数値流体力学の発
展は非常に重要である。 
	  
	 	 第 2項	 定常流と非定常流 
 
	 流体の運動は，ある空間に固定された任意の点で時間的に観察すると，Fig. 1-8 に
示すように時間的に速度が変化する場合と変化しない場合の２種類に分類すること
ができる。そこで前者を定常流（steady flow），後者を非定常流（unsteady flow）と呼
び，以下のように定義する。 
定常流：時間によって速度が変化しない流れ（ ） 
非定常流：時間によって速度が変化する流れ（ ） 
 
d dt = 0
d dt ! 0
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Fig. 1-8定常流と非定常流。 
時間あたりの流速変化が無い流れを定常流と呼び，時間あたりの流速変化がある流れを非定
常流（過渡流を含む）と呼ぶ。 
a) 定常流 
b) 非定常流 
 
	 たとえば非定常流は，振動流や過渡流などのことをいう。振動流は物体の後方にで
きる渦が変動する場合で，津波，容器内液面の揺動及び血管内の脈動などがあげられ
る。過渡流はある流れの状態から別の流れの状態へと移行する途中の流れであり，離
陸時の飛行機の翼まわりの空気の流れなどがその例である。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 22 
	 	 第 3項	 層流と乱流 
 
	 運動している流体は，運動の法則に従う。このため，運動している流体は他の物体
と同様に，慣性という性質を持っている。流体の慣性が及ぼす影響は流体の速度が速
いか，流体の総量が多いほど大きくなり，流体の非線形性はこの慣性が大きいほど，
影響が強くなると言われている。さらに流体は粘性という性質を持つ。レイノルズ
（Reynolds）は円管内に水を流し，その中央に着色液を注入してその広がりを調べた
結果，流れには層流と乱流があることを発見した。その実験から，レイノルズは流れ
が層流または乱流になるかをレイノルズ数という無次元量によって表現できること
を発表した[26]。このレイノルズ数は流体の運動における慣性の効果と，粘性の効果
の比を表す量であり，慣性と粘性は共に力を表す物理量である。レイノルズ数（Re）
は（1-1）式で示される。 
 
	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 
----------（1-1） 
ρ: 流体の密度（kg/m3） 
L: 流れにおける代表長さ（m） 
U: 流速（m/s） 
μ: 粘性係数（kg/（m•s）） 
 
流れの状態はこのレイノルズ数Reで表現でき, レイノルズらによる膨大な実験から， 
 
Re < 2300 層流 
Re > 4000 乱流 
Re = 2300 臨界レイノルズ数（critical Reynolds number） 
2300 < Re < 4000 遷移領域（transition region） 
 
と分類された。ここで低いレイノルズ数の領域は粘性力が支配的で層流となり，高い
レイノルズ数の領域は慣性力が支配的で乱流が生じる。臨界レイノルズ数は，乱流が
生じる下限のレイノルズ数を指し，また遷移領域は層流と乱流が混在する領域と報告
されている。層流は流線が互いに交わること無く平行に流れるような流れを示し，乱
流は互いの流線が交差するような複雑な流れを呈する（Fig. 1-9）。その速度分布も特
徴的であり，層流は放物線の分布を示し，乱流は一様な分布となる（Fig. 1-10）。これ
らは，流体に粘性の性質があることで生じる現象である。 
 
Re = !LU
µ
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Fig. 1-9層流と乱流における流線の模式図。 
層流は流線が交わらず平行に流れ，乱流は流線が交わる流れとなる。  
(a) 層流 
(b) 乱流 
 
 
 
Fig. 1-10層流と乱流の速度分布。 
層流では中心部の流速が最も速い放物線の形状をとり，乱流では一様な速度分布とな
る。 
(a) 層流 
(b) 乱流 
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 第 4項	 流線 
 
	 流線（stream line）は，Fig. 1-11に示すように流れ場のある瞬間の速度ベクトルに
ついて，座標上の位置を経時的に変化させて示し，それらを結んだ曲線である。2次
元流れにおいて，（1-2）式の関係が導き出される。 
 
              	 	          	 	 	 	 	 	 	 	 	 ----------（1-2） 
 
ここで，速度ベクトル Vの x，y成分をそれぞれ u，v，流線の微小部分である線素 ds
の成分を dx，dyとする。（1-2）式は一般に流線の式と呼ばれる。Fig. 1-12に示すよう
に流れの中のある閉曲線上の各点を通る流線を引くと，流管（stream tube）と呼ばれ
る流線からなる管ができる。定常流れの場合は流線と流管がほぼ一致し，非定常流れ
の場合は時間とともに両者が変化し，不一致となる。 
 
 
 
Fig. 1-11流線の概念。 
流れ場のある瞬間の速度ベクトルの各位置における包絡曲線。 
 
 
dx
u =
dy
v
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Fig. 1-12流管。 
流れ中のある閉曲線上の各点を通る流線からなる管。 
 
 
	 	 第 5項	 流体の支配方程式 
 
 流体の運動に関する方程式は連続の式，ナビエ・ストークス方程式で表される。こ
れらの式は，物理学における質量保存の法則，運動量保存の法則に対応している。こ
れらの式は偏微分方程式と呼ばれ，特にナビエ・ストークス方程式は非線形偏微分方
程式と呼ばれる。 
	 連続の式は，流体の質量が不変であることを表現する[27]。圧縮性を考慮した場合，
流体の密度は変化する。しかし流体の一部分に着目してその運動を追跡した場合，元
となる流体の質量は不変である。ここでは，Fig. 1-12に示した流管において，任意の
２つの断面について考える。単位時間に断面積 A1を通して流入する流体（流速 V1，
密度ρ1）の質量は A1 V1ρ1と表現される。同様に断面積 A2を通して流出する流体（流
速 V2，密度ρ2）の質量は A2 V2ρ2と表現される。流れが定常で，側面からの流体の
流入が無いとすると，質量保存の法則より，（1-3）式が成り立つ。 
 
	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 ----------（1-3） 
 
この関係を連続の式（continuity equation）という。特に非圧縮性流体の場合，密度が
一定となり，（1-4）式のように表すことができる（流管の断面積 A，流速 V）。 
 
	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	  	 	 	 	 	 	 	   ----------（1-4） 
 
（1-4）式は，非圧縮性流体において流管内での流速とその断面積が逆比例すること
を意味している。この式を 3次元座標上（x, y, z）に対応する各ベクトル成分（u, v, w）
A1V1!1 = A2V2!2
AV = const.
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を用いて非圧縮性 3次元流れに拡張すると，（1-5）式と表すことができる。 
 
                                   
----------（1-5） 
 
	 ナビエ・ストークス方程式（Navier-Stokes equation）は，ニュートン力学における
運動の第 2法則を表している[28]。この方程式は，流体に加わる力によって流体がど
のような運動をするかを示しており，流体の慣性力と圧力分布の不均一性，粘性力，
さらにそれ以外の力の均衡を加味している。Fig. 1-13(a) に示すように，流体中に微
小要素として各辺の長さが dx，dy，dz の断面の 6 面体が存在すると仮定する。これ
に作用する応力の各成分は，x軸に垂直な面に作用する応力をσx，τxy，τxz，同じく
y軸に垂直な面に作用する応力をσy，τyx，τyz，同じく z軸に垂直な面に作用する応
力をσz，τzx，τzy と表す。なお，σは微小面に対する垂直応力を示し，添字は作用
する面の法線方向を示す。またτは剪断応力を示し，左の添字は応力の作用する面の
法線を，右の添字は応力の方向を表す(Fig. 1-13(b))。 
 
 
 
 
 
 
 
  
!u
!x +
!v
!y +
!w
!z = 0
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Fig. 1-13微小 6面体の流体粒子に作用する力。 
(a) ある面に作用する応力。 
(b) ある面に作用する抗力。 
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 これらの応力が微小 6面体の各要素面に作用する時の各方向の力の成分は，x方向
では各軸方向について応力成分をそれぞれ加算，減算すると，（1-6）式のように表す
ことができる。 
 
                            
----------（1-6） 
 
y，z方向も（1-6）式と同様に（1-7），（1-8）式で表せる。 
 
 
                           
----------（1-7） 
 
                            
----------（1-8） 
 
ここで，垂直応力σx，σy，σzは圧力−pによる応力と粘性による応力τxx，τyy，τzz
からなり，（1-9）, （1-10）, （1-11）式で与えられる。 
 
                                        
----------（1-9） 
 
                                        
----------（1-10） 
 
                                        
----------（1-11） 
 
（1-6）〜（1-11）式を用い，x成分について 3次元的流れに拡張すると， 
 
-----（1-12） 
 
となる。ここで，t は時間，X は x 方向成分の単位体積あたりの質量に作用する重力
等の体積力，pは圧力を示す。ここで体積力とは，単位体積あたりに存在する流体粒
子全てに作用する力を示し，例として重力や遠心力などがあげられる。同様に Y，Z
を各方向成分の体積力として，3次元的流れに拡張すると，（1-13），（1-14）式が得ら
れる。 
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  -----（1-13） 
 
  -----（1-14） 
 
さらに動粘度νは粘度μ，密度ρを用いて（1-15）式のように表すことができる。 
 
	 	 	 	 	 	 	                                    
----------（1-15） 
 
（1-12），（1-15）式より，x方向の粘性流体における運動方程式は， 
 
    ----------（1-16） 
 
と表すことができる。y，z方向も同様に（1-13）〜（1-15）式を用いて， 
 
     ----------（1-17） 
 
    ----------（1-18） 
 
となり，各方向（距離）への微分，すなわち速度表現の粘性流体の運動方程式が得ら
れる。この運動方程式はナビエ・ストークス方程式と呼ばれる。この方程式は，左辺
を慣性項，右辺の第 1項を体積力項，第 2項を圧力項，第 3項，第 4項は粘性項を表
している。非圧縮性流体の場合，連続の式において（1-4）式が成り立ち，（1-16）〜
（1-18）式は， 
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と表現される。 
	 粘性流体の流れの解析には，連続の式とナビエ・ストークスの運動方程式を解く必
要がある。しかし，ナビエ・ストークスの運動方程式の厳密解を得ることは一般に不
可能である。すなわち，前述したようにナビエ・ストークスの運動方程式は「非線形
偏微分方程式」であるため，いくつかの変数が存在し，かつその変数の非線形性を考
慮しながら解を求めていく手法である。特に，われわれが応用しようとしている体内
の血流状態など，数々の変数が生じる。そこでこの難解な「非線形微分方程式」の解
を見つけるために，近似的に解を算出可能な手法に数値流体力学（computation fluid 
dynamics: CFD）を用いた解析法がある。ただし，この手法はあくまでもナビエ・ス
トークスの運動方程式の近似的な解であって，われわれはこの CFD 解析の解が一般
解ではないことを理解する必要がある。 
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第 2章 
医用画像処理に特化した流体力学解析システム構築 
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第 1節	 はじめに 
 
	 動脈硬化性疾患は，本邦において死亡率の多くを占めている。この動脈硬化性疾患
は生活習慣と関連していることが明らかとなっており，病状の進行に伴い，致命的な
事象を引き起こすことがある。さまざまなサイズの動脈瘤や，局所的な動脈狭窄は動
脈硬化において重要な病理的所見である。動脈瘤について，詳細な原因は不明である
が，結合組織のアテローム，高血圧，および低形成が関与していると言われている[29]。
大脳動脈瘤の多くは，動脈壁の片側に拡張する嚢状型動脈瘤である。直径 3mm 未満
の頭蓋内動脈瘤は，無症候性か，または頭痛および神経学的症状をともなう。頭蓋内
動脈瘤が発症した患者の 30％は，自然発生した大脳動脈瘤であり[30]，最も一般的な
部位は中大脳動脈と前大脳動脈の分岐，前交通動脈，脳底動脈の先端部である[31]。 
	 一方，動脈瘤の発生と発症は，医学的要因だけでなく，数値流体力学（computational 
fluid dynamics: CFD）を用いて求めることのできる，流体の流動に基づく力に起因す
る壁面剪断応力（wall shear stress: WSS）などの物理的要因も関係していることが明ら
かとなっている [32-34]。CFD は，以前より工学分野で設計シミュレーションに用い
られている [35]。しかしながら，近年のスーパーコンピュータや画像処理ワークステ
ーションの進歩により，血流の可視化や新しい臨床用灌流装置などに CFD が応用さ
れている[36]。しかしながら，CFDの臨床応用は，物理的性質（例えば，非ニュート
ン流体，剛性壁，入力流速条件）などの問題を内包していることは十分に考慮される
べきである [37-39]。 
	 私は本章において脳動脈瘤の治療に不可欠な血管造影用の平面検出器（flat panel 
detector: FPD）を用いて，コーンビームコンピュータ断層撮影（cone beam computed 
tomography: CBCT）により 3次元（3 dimension: 3D）画像を再構成した[40]。再構成
した 3D画像は，複数方向から観察することができ，適切な治療戦略の選択において
役割を果たすことができる[41]。さらに，3 次元磁気共鳴血管造影（3D magnetic 
resonance angiography: 3D MRA）画像を用いた CFD解析は，治療効果判定に有用であ
ることが以前に報告されている[42-45]。 また，以前の報告には頸動脈狭窄と血行力
学の関係を明らかにしたものがある[46]。これは，脳動脈瘤の発生が頚動脈狭窄と同
様に血行動態と関連していることを示している[47]。 
	 過去に行われた CFD 研究は，工学的解析に特化した非常に煩雑な解析システムを
用いて行われていた。これは医療応用において非常に大きな障壁となっている。特に
解析領域のモデリングにおいて，トリミング、スムージング等の形状編集における自
由度の低さが、血管モデル作成時の問題として挙げられている。私はこの問題を解決
するため，医用画像処理ソフトウェアを用いて血管表面形状を作成し，CFD解析シス
テムにインポートする手法を試みた。この手法は過去に行われた CFD 研究で一般的
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に用いられていたMRA画像だけでなく，DICOM (digital imaging and communication in 
medicine) 規格みに適合する全ての画像に適用可能である。ここで，以前より血流 CFD
研究に一般的に用いられていた 3D MRAの空間分解能は一般に 1 mm程度が限界であ
るといわれている。 この 3D MRAの空間分解能は，治療の対象となりうる 3 mm前
後の小径の脳動脈瘤を検出には不十分である。したがって，私は約 0.3 mmの空間分
解能を有する FPD血管造影による 3D画像再構成画像を用いて CFD解析を行った。
血管造影検査は，脳動脈瘤診断，及び治療において一般的に普及しているが，CFD研
究には用いられていない。私が知る限り，本研究は FPDを用いた 3D血管造影に基づ
く最初の CFD 研究である。私は，脳動脈瘤がどのように発達していくかを評価する
ために，患者固有の医学的画像に基づく既知の幾何形状および，3D 血管造影モデル
を用いた CFDシミュレーションで，脳底動脈先端の血行動態を評価した。 
 
第 2節	 方法 
 
	 	 第 1項	 研究デザイン 
 
	 私は既知の幾何学的形状を持つ模擬血管モデル及び、患者特異的な形状を持つ 3D
血管造影モデルについて CFD 解析を行った。模擬血管モデルは，計算精度の検証の
ために，単純な円柱モデルを作成した。また，脳底動脈の先端にさまざまなサイズの
動脈瘤形状を設定した。また 3D血管造影モデルは，脳底動脈先端に動脈瘤を発症し
た患者の血管造影検査に基づいて作成した。私は各血管モデルについて CFD 解析を
行い，その結果として得られた流線，WSSについて評価した。 
 
	 	 第 2項	 数値流体力学血流解析 
 
 数値解析を行う装置は，Z220 CMTワークステーション（Hewlett Packard，Palo，CA，
USA）を採用し，医療用 CFD 血流解析システムを構築した。 3D 血管造影によって
得られた DICOM規格画像はステレオリソグラフィ（stereolithography）ファイルとし
てエクスポートした。 CFD解析ソフトウェアである OpenFOAM（Open CFD Ltd.，
Bracknell，UK），HelyxOS（Engys Ltd.、London、UK）を用いて有限体積要素の生成，
入力および出力境界条件の定義，CFD解析を行った。解析結果は Paraview（Kitware Inc.，
Clifton Park，NY，USA）を用いて評価した。Fig. 2-1に CFD血流解析のフローチャー
トを示す。また，計算精度検証のための円柱モデルを Fig. 2-2に示す。 
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Fig. 2-1	 CFD解析のフローチャート。  
Osirixで処理されたサーフェイスレンダリング画像はステレオリソグラフィ（STL）ファイル
として出力され， CFD解析ソフトウェアである OpenFOAMによって有限体積要素を作成し
た。境界条件は，OpenFOAM用にバンドルされた Helyx OSを用いて設定した。結果は Paraview
によって可視化し，評価した。 
	  
 
Fig.2-2	 計算精度検証のための円柱モデル。直径 5 mm，長さ 50 mmの単純形
状とした。 
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 第 3項	 既知の幾何学的形状を持つ脳底部動脈瘤モデル 
 
	 私は動脈瘤の形成の過程を評価するために，脳底動脈先端部における動脈瘤モデル
をコンピュータ支援設計ソフトウェアである FreeCAD（http://www.freecadweb.org）を
用いて作成した。はじめに動脈瘤構造の無い基準モデルを作成した。作成したモデル
は脳底動脈から左右の後大脳動脈への分岐を再現し，脳底動脈の先端部に動脈瘤を模
擬した球構造（3 mm，10 mm）を設置した。この時の脳底動脈径は 5 mm，後大脳動
脈径は 3 mmに設定した。Fig. 2-3に模擬血管モデルを示す。 
 
 
 
Fig. 2-3	 脳底動脈瘤模擬血管モデル。 
主幹動脈である脳底動脈の直径，及び分枝である後大脳動脈の直径は，それぞれ 5 mm，3 mm
とした。 
（A）脳底動脈基準モデル 
（B）3 mm径の脳底動脈瘤モデル 
（C）10 mm径の脳底動脈瘤モデル 
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 第 4項	 患者背景 
 
	 本章で動脈瘤内の血流評価を行った症例は，小倉記念病院臨床研究審査委員会から
の適切な倫理的承認を得たのち，頭蓋内動脈瘤と診断された患者を遡及的に選択した。
患者の血管造影画像は，従来の経大腿動脈カテーテル法で得られた。 
 
	 	 第 5項	 3次元血管造影画像による脳底動脈瘤モデル作成 
 
	 血管画像データは血管造影システムAllura Xper FD 20/20 （Philips Healthcare，
Best，Netherlands）を用いて撮像した。検査は非イオン性造影剤（300 mgI/mL）
14 mLを 6 sにわたって椎骨動脈内に注入後，Cアーム回転角度 240°で 4.1 s
の回転血管造影画像（85 kVp，176 mA，7 ms，30 frame/s）を撮像した。角度
に対応した X 線投影像は，専用の画像処理ワークステーション上で 512×512
×512の等方性ボクセル（0.3 mm）および 150 mmの field of view (FOV) を持
つ 3D形状に再構成した。私は CFD解析プロセスの数値解収束と計算コストを
考慮して，遠位の分枝を Osirix （Osirix Foundation，Geneva，Switzerland）[48]
を用いてトリミングした。Fig. 2-4に，3Dアンギオグラフィによって得られた
最大強度投影（maximum intensity projection: MIP）画像および得られた STLモ
デルを示す。STLモデルは，不可逆匿名化処理が施された幾何学的形状データ
としてのみ記述されている。 
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Fig. 2-4患者固有の３D血管造影画像と脳底動脈流モデル。 
（A）造影剤を選択的に動脈内注入して得られた 3次元血管造影画像 
（B）3次元血管造影画像から再構成された脳動脈瘤の血管形状モデル 
 
	 	 第 6項	 脳底動脈瘤モデルの数値流体力学血流解析 
 
	 模擬血管モデル及び血管造影モデルは，それぞれ CFD解析で血流動態を評価した。
関心領域となる血管形状は，OpenFOAM に実装されている要素分割ツールを使用し
て正六面体要素に分割した。さらに，表面形状の再現を行うために形状データを編集
し，流速の変化が著しい血管壁近傍には計算精度の改善を目的とした微小な要素を 3
層配置した。 
  有限体積要素を作成したのち，境界条件（流入面，流出面，および血管壁面），流体
の物理特性は Helyx OSを用いて定義した。Table 2-1に CFD解析の解析条件を示す。
またこの解析条件は，CFD解析の計算精度検証にも用いて同様に解析を行い，モデル
出口の流量の理論値と，解析の出力値を比較した。 
	 ここで，血液は一般に非ニュートン流体であると考えられているが，本研究におい
て血液は，密度と粘度がそれぞれ 1050 kg / m3と 4.0×10-3 Pa・sである非圧縮性ニュ
ートン流体であると仮定した[49]。また，血管壁は剛体であり，滑り止め境界条件を
壁に適用した。入力流速は流入面で一様とし，流速は 0.8m / sに設定した[50]。 
ここで，流体レオロジーは，CFD解析における層流と乱流を区別する必要がある。流
体特性を表すレイノルズ数 Reは， 
 
 38 
!" ! !"#! 	 	 	 ・・・!!! !! 
 
ρは密度，υは速度，Lは特性長さ，μは粘度を示している。模擬血管モデルおよび
血管造影モデルの計算されたレイノルズ数は，それぞれ 1050, 840であった。流れは
一般に Re > 2000で乱流である。しかしながら，本研究における両モデルのレイノル
ズ数は 2000以下であった。したがって，私は層流を適用した CFD解析を行った。血
流は，3D のナビエ・ストークス方程式によって記述され，非圧縮性ニュートン流体
としてモデル化された。計算スキームは，圧力と流速を考慮した方程式である SIMPLE
法を用いた[51, 52]。ここで壁面剪断応力は血管壁と平行に作用し， 
 ! ! ! !!!! 	 	 	 ・・・!!! !! 
 !は壁面剪断応力，μは粘性、!は壁に平行な速度，zは壁からの距離を表す。これら
の解析結果は Paraviewを用いて可視化し，流線および壁面剪断応力の分布を評価した。 
 
Table 2-1 CFD血流解析条件 
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第 3節	 結果 
 
	 	 第 1項	 解析血管形状の有限体積要素作成 
 
	 Table 2-2に計算精度検証結果を示す。計算要素数が 105個を越すモデルで，相対誤
差は 0.5%以下を示した。本研究においては，離散化に起因する誤差を最小化するた
め 105個以上の計算要素数となるよう，血管モデルを作成した。 
Table 2-3 に模擬血管モデルおよび血管造影モデルの生成された有限体積要素数と要
素作成にかかった時間を示す。血管形状が複雑であるほど，また要素数が増加するほ
ど要素作成時間が増加していることがわかる。また Fig. 2-5に模擬血管モデルにおけ
る計算要素作成の結果を示す。 
 
Table 2-2 円柱モデルにおける計算精度検証。 
Number of 
elements 
Flow volume 
(mm3/s) 
Relative error 
(%) 
1050 9.28 5.45 
8000 9.69 1.27 
63200 9.77 0.52 
504000 9.78 0.35 
1104000 9.80 0.18 
                    Theolitical value 9.82 mm3/s 
 
Table 2-3 計算要素数と作成時間 
 
 
able 2 
Model Number of elements Mesh generation time (s) 
Healthy basilar artery 1,158,404 155.0 
Aneurysm, 3 mm 1,109,183 205.6 
Aneurysm, 10 mm 1,214,875 257.4 
3D Angiography 320,899 124.9 
 
 40 
 
Fig. 2-5 計算要素分割後の模擬血管モデル (動脈瘤径 3 mm)。 
血管形状は有限体積要素で充填され，流速変化が著しい壁面近傍に境界層として 3層
配置した。 
 
	 	 第 2項	 模擬血管モデルの数値流体力学血流解析 
 
	 Fig. 2-6および Fig. 2-7に模擬血管モデルにおける CFD血流解析の結果を示す。Fig. 
2-6 は，各モデルの動脈瘤内における流線を示す。正常な脳底動脈基準モデルの脳底
動脈先端において速度は減少した。動脈瘤内流速は，特に流線が複雑な渦流を形成す
る大きな動脈瘤 (10 mm径) において著明に減速した。したがって，各モデルにおけ
る平均WSSは、脳底動脈先端部および動脈瘤内で低下した (Fig. 2-7)。特に，大きな
動脈瘤 (10 mm 径) の領域における WSS は, 脳底動脈基準モデルの 10％程度であっ
た。 
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Fig. 2-6 模擬血管モデルにおける血流の流線。 
流線は速度の大きさに応じてグレースケール化した。脳底動脈先端部および動脈瘤内におい
て，流速が顕著に減速していることが分かる。 
（A）	 基準脳底動脈モデル 
（B）	 3 mm径動脈瘤モデル 
（C）	 10 mm径動脈瘤モデル 
 
 
Fig. 2-7 模擬血管モデルにおける壁面剪断断応力。 
壁面剪断応力は，大きさに応じてグレイスケール化した。脳底動脈先端部は親血管である脳
底動脈と比較して 32％WSSが低下し，動脈瘤モデルはWSSが顕著に減少した。 
（A）	 基準脳底動脈モデル 
（B）	 3 mm径動脈瘤モデル 
（C）	 10 mm径動脈瘤モデル 
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 第 3項	 血管造影モデルの数値流体力学血流解析 
 
	 Fig. 2-8および Fig. 2-9に血管造影モデルを用いた CFD血流解析の結果を示す。Fig. 
2-8 は，模擬血管モデルの動脈瘤内と同様に，動脈瘤領域に渦流が認められた。シミ
ュレーション結果において血液は親血管から動脈瘤の後壁に沿って，動脈瘤の先端，
前側へと流れ，瘤内に渦流を生じた。その後，血液は動脈瘤から流出し，2本の分枝
血管に分岐した。この際，親血管である脳底動脈への逆流は認めなかった。動脈瘤先
端部において約 3 m/sであった血流速度は，動脈瘤の前側および中心部で約 1 m/sに
減速した。Fig. 2-9は，血管造影モデル動脈瘤前方のWSS (8.2 Pa) が脳底動脈の平均
WSS (150 Pa) の約 5％であったことを示している。 
 
 
 
Fig. 2-8 血管造影モデルにおける血流の流線。 
流線は速度の大きさに応じてグレースケール化した。流速は動脈瘤の前方および中央領域で
減速し、動脈瘤内の流れは渦流を示した。 
（A）前方 
（B）側方（右側） 
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Fig. 2-9血管造影モデルにおける壁面剪断応力。 
WSSは大きさに対応しグレースケール化した。動脈瘤は全体的に低壁面剪断応力である傾向
を示した。特に動脈瘤の前方領域は壁面剪断応力が著しく低下した。 
（A）前方 
（B）側方（右側） 
 
 
第 4節	 考察 
 
	 商用ソフトウェアは，一般に CFD 解析に使用されているが，そのコストは非常に
高額である。この点も，臨床における CFD の応用を妨げている一因である。私はオ
ープンソースソフトウェアを使用してシステムを構築することで，解析精度を犠牲に
することなく，システム導入に必要なコストの低減を可能とした。 
	 作成した有限体積要素は，106個以上の要素を持つモデルにおいても 250 s以内に生
成することが可能であった。以前のシステムにおいては，円筒モデルのような単純な
形状においても有限体積要素を生成するには 1000 s以上を必要とした。私が本研究に
おいて構築した高性能システムは，計算要素生成に必要な時間を 25％まで短縮するこ
とが可能であった。 
	 本研究で行った CFD 解析は，多くの近似を用いている。元の血管形状は高い精度
で維持されていたが，有限体積要素への領域分割の過程で連続した形状が離散化され，
この近似によって打ち切り誤差が生じた。無視できない打ち切り誤差は，関心領域の
解析結果に重大な計算誤差を引き起こすことが知られている。以前の研究において，
MRAの空間分解能は約 1 mmであることが示されている。対照的に, 3D血管造影画
像の空間分解能は 0.3 mmであり、これは約 3倍の改善を示した。頸動脈分岐の形状
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における再現性は，MRA画像上は CFD解析の実行において十分であったが，2〜3 mm
の頭蓋内動脈瘤の再現には不十分であった。本研究は関心領域が非常に小さく，3D
血管造影画像の持つ高空間分解能が脳動脈瘤の形状の再現に非常に有用であった。 
このことからも，FPDを用いた 3D血管造影画像は，動脈瘤をはじめとする小さな構
造物を明瞭に視覚化し，また CFD解析にも有用であることが示された [53]。 
	 私は，模擬血管モデル（基準モデル，3 mm，10 mm動脈瘤モデル）の CFD解析を
用いて，動脈瘤形成および発達のプロセスを評価した。脳底動脈の先端は，動脈瘤形
成の好発部位である。脳底動脈から流出した血液は，脳底動脈先端部に衝突し，左右
の後大脳動脈に分岐する。この脳底動脈先端部における流れは複雑な渦流が生じる結
果となった。同領域における複雑な渦流および減衰した流れは，分岐および動脈瘤を
含む直径の変化によって引き起こされたと考えられる。直径の変化によってレイノル
ズ数が増加し，特徴的な流れが生じた。その結果として生じた乱流による血管壁への
応力変化が動脈瘤形成に寄与していると考えられる。 
	 脳底動脈における動脈瘤が，どのように形成されるかについての情報を得るために
は，同部位における流体力学的評価が非常に重要である。以前の研究は，減少する
WSS がアテローム性動脈硬化症に影響することを示したものである。本研究は，10 
mmの動脈瘤におけるWSSは脳底動脈の約 10分の 1であり、動脈瘤が大きくなるに
つれて WSS は減少することを示した。また，私はアテローム性動脈硬化症の患者で
発生した動脈瘤を評価した。この動脈瘤はアテローム性動脈硬化症に関連していると
考えられた。それは，特定の領域の低 WSS が頭蓋内動脈瘤発生の状態に影響を与え
たためである。 
	 脳動脈瘤内のWSSは，3D血管造影モデルおよび模擬血管モデルの動脈瘤領域にお
いて低値を示した。動脈瘤内で血液は，後方から前方へと向かう渦として流入した。
以前の研究では，動脈瘤形成後の CFD を解析していたが，私は動脈瘤形成前の模擬
血管モデルを再構築し，解析を行うことで脳底動脈先端部における低 WSS の分布と
いう新たな知見を得た。私の結果は，低 WSS の領域で動脈瘤が形成され，さらに形
成された動脈瘤によってWSSがより低下することを示した。 
	 動脈瘤は，動脈瘤の発生と血行力学の関連を示した血管造影モデルにおいて，低
WSS の領域に拡大していた。しかしながら，本研究は 1 例の患者のみの解析にとど
まっている。今後の研究では動脈瘤破裂のリスクを判定するためにより多くの症例に
ついて CFD 解析を行い，データベース化を図ることで動脈瘤患者に内在する特徴量
が明らかとなり，より詳細なリスク評価が可能となると考えられる。 
	 また CFD解析によって得られる血行動態が，MRAによって得られた生体内画像と
一致するという事実は広く受け入れられている。さらに，ハードウェアと計算アルゴ
リズムの進歩により，シミュレーションがより正確になっている。しかしながら，こ
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の精密な解析は高計算コストが必要である。したがって，以前の計算は簡略化のため
に本研究に含まれるような多くの仮定に基づいている。これはニュートン力学，定常
流および解析領域の離散化に基づく誤差に帰着した。本研究で表現された血流動態は
特定の動脈瘤に働く血行力学的ストレスのスナップショットのみを表している。流れ
のような連続した現象を離散的な次元に置換して解析を行うことで，多くの近似と誤
差が導入される。しかしながら CFD モデリングの利点は，境界条件の変更の容易さ
と生体内で生じた現象の再現性である。今後はより正確な血行動態を導出するために，
前述したモデル化におけるいくつかの問題の解決が課題である。 
 
第 5節	 小括 
 
	 私は CFD 解析を使用して，既知の幾何形状を有する脳底動脈瘤の模擬血管モデル
を解析した。動脈瘤形成の好発部位である基準モデルにおける脳底動脈の分岐部にお
いて，低 WSS および流速の減衰が示された。動脈瘤内においては渦流が認められ，
大きな動脈瘤はより低WSSを示した。 
 	 3D血管造影検査に基づく患者固有の CFD解析において，患者のもつ血管形状を正
確に再構成することができた。血管造影モデルおよび模擬血管モデルにおける同領域
の動脈瘤の拡張方向および低 WSS は，血行動態が脳動脈瘤の発症に影響を及ぼすこ
とを示唆した。 
	 また，本研究において構築したシステムは血管造影画像のような特殊な検査の画像
にも適用でき，またモデルの作成についても非常に簡便に行うことが可能であった。
今後はこういった医療に特化したシステムを積極的に用いることで，動脈硬化性疾患
に関する CFD解析の適用が拡大すると考えられる。 
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第 3章 
血流速の変化に対応した頸動脈壁面剪断応力の評価 
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第 1節	 はじめに 
 
	 動脈硬化性疾患は，血液が血管を流れることにより生じる血行力学的作用と関連が
あることが以前より知られている[54, 55]。血流によって生じる壁面剪断応力（wall 
shear stress: WSS）が血管壁に与える影響についての報告は，1980年代より多く散見
されている。近年，血流などの数値流体力学解析（computational fluid dynamics: CFD）
はコンピュータハードウェアの進歩により，より正確なシミュレーションを行うこと
が可能になっている[56]。さらに体内の血流は造影剤や超音波，磁場を用いて画像化
され，医療現場において血流を観察する一般的な手法として普及している[57-59]。こ
ういった背景を元に，医用画像と数値流体力学シミュレーションを融合した血流解析
が行われるようになってきた。 
	 過去の報告では，血流によって生じる慢性炎症は，動脈硬化の発生要因として挙げ
られている[60]。しかし，その原因は低比重リポ蛋白であるという考えが一般的であ
ったが，近年，流体力学の血流への応用により，血流や動脈血管形状が危険因子とし
て評価され始めた[61]。血流や動脈形状は血管壁に対する壁面剪断応力を変化させ，
血管炎症の一因となるとされる。この壁面剪断応力は，血流に基づいた，血管壁に対
して接線方向に作用する力であり，慢性的な低壁面剪断応力への暴露は，血管壁に損
傷を与えると言われている[62]。しかし動脈硬化に対する影響についての詳細なメカ
ニズムは，まだ明らかになっていない。一般的に壁面剪断応力により慢性的に損傷を
受けた血管壁は，炎症を起こし，過剰な治癒反応により動脈硬化が進行すると言われ
ている。このような血管壁の損傷を数値流体力学解析によって予測することは非常に
重要であり，その結果として動脈硬化のメカニズムに関する新たな知見が得られるこ
とが予想される。さらに数値流体力学解析は，治療効果判定にも応用が可能であると
思われる。例えばステント留置後の血管における血流解析は，血行再建の成否や，再
狭窄の予測などが可能となり，臨床において非常に有用な情報を提供できる。ステン
トグラフト治療や大動脈置換術などの血流解析は，術前，術後の血流の変化を評価し
有用な情報を与えるが，これらのシミュレーションは，あくまで最適化されたモデリ
ングと条件設定がなされた場合にのみ有効となる[63]。私は CFD解析の結果だけでな
く，その過程についても十分理解し，臨床での事例に応用していかなければならない。
CFD解析を用いることができる十分な根拠が，瘤破裂や動脈硬化性疾患発症の予測に
必要とされている[64]。そのため，人体における拍動による流速の変化に基づく血流
動態の評価は非常に重要視されている。流速の変化を時間平均した解析は，収縮期の
流速の急峻な変化を反映することができない。 
本研究において，私は phase contrast cine magnetic resonance imaging (PC cine MRI ) 
を用いて，各心位相における頸動脈血流速を取得した。さらに既知のジオメトリの頸
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動脈モデル[65]を作成し，CFD解析を行って心収縮期，拡張中期，および拡張末期に
おける壁面剪断応力を求め，壁面剪断応力の分布について可視化を試みた。本研究に
おける目的は，PC cine MRI流速測定を適用した CFD解析を用いて，心位相の違いに
よる壁面剪断応力を視覚的，数値的に評価し，動脈硬化の影響に関する，より正確な
血流情報を提供することである。 
 
第 2節	 方法 
 
	 	 第 1項	 研究デザイン 
 
	 私は以前に報告された CFD 解析システムを，処理速度向上のため Z220 CMT 
Workstation（Hewlett Packard, California, USA）上にシステム再構築を行った。システ
ム概要を Table 3-1 に示す。CFD 解析モデルは，流入側: 総頸動脈（common carotid 
artery: CCA, 8 mmφ），流出側: 内頸動脈（internal carotid artery: ICA, 6 mmφ），外頸動
脈（external carotid artery: ECA, 5 mmφ）とし，計算要素数 659,922要素，長さ 50 mm
の頸動脈モデルを作成した。作成した頸動脈モデルに対し，in-vivoで実測した頸動脈
流速を適用した CFDの解析を行い，心位相に対応したWSSの瞬時値を比較，評価し
た。 
 
Table 3-1解析用システム性能。 
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 第 2項	 総頸動脈における流速測定 
 
 私は各心位相における流速の変化を流入条件として設定するために，磁気共鳴画像
の収集シーケンスの１つである PC cine MRIを用いて，心電同期収集を R-R間隔 20
分割，retrospectiveに画像再構成し，総頸動脈の流速測定を行った[66]。画像収集装置
は Signa HDxt 1.5T（GE healthcare，Milwaukee，USA），コイルは 8ch phased array coil
を用いた。また，画像処理装置は Advantage Workstation ver. 4. 5（GE healthcare，
Milwaukee，USA）を使用した。血流速測定は健常ボランティア（28歳，男性）の総
頸動脈の横断面像で PC cine MRIを収集した(Fig. 3-1)。 撮像条件はエコー時間 (echo 
time: TE) 3.5 ms, 繰り返し時間 (repetition time: TR) 6.9 ms, views per segment 4, 加算回
数 1, flip angle 20°, マトリックス数 128×128, field of view (FOV) 29×29 cm, スラ
イス厚 5.0 mm, velocity encoding 120 cm/sに設定した。この時の撮像時間は，1分 45
秒であった。総頸動脈流速測定は，画像処理ワークステーションに搭載されている流
速測定ソフトウェアを用いて行い，得られた流速値の左右の平均値を求めた。血流速
度の値は，横断面画像の総頸動脈を充分カバーする大きさの円形の関心領域（region of 
interest: ROI）を設定し (ROI: 40 pixel)，得られた dynamicデータにおける ROI内の最
大値を経時的に測定した。なお本研究は，当施設内に設置されている臨床研究審査委
員会の承認を受け実施した。 
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Fig. 3-1 Phase contrast cine MRIによる流速データ収集断面。スキャンは心周期に対応した横断
面の撮像を両総頸動脈に対して行った。 
 
	 	 第 3項	 頸動脈分岐部モデルにおける数値流体力学解析 
 
	 PC cine MRIによって得られた総頸動脈流速値は，頸動脈分岐部モデルの流入条件
として用いた。レイノルズ数は流体の運動における慣性の効果と，粘性の効果の比を
表す量であり，慣性と粘性は共に力を表す物理量である。レイノルズ数 Re は(3-1)式
で示される。 
 
	 	 ・・・(3-1) 
 
ここで，ρ: 流体の密度（kg/m3），L: 流れにおける特性長さ（m），U: 流速（m/s）， 
μ: 粘性係数(Pa•s) を示す[67]。頸動脈における流体のレイノルズ数は頸動脈の直径，
一般的な流速値，血液の物理特性より算出される。本研究におけるモデルの総頸動脈
直径は 8.0 mm，流体の物性値は密度 1050 kg/m3，粘性係数 4.0×10-3 Pa•sに設定した。
この条件下のレイノルズ数は 2000程度で，層流として解析を行った[68]。私は解析領
域となる頸動脈分岐部に対して，流入条件面からの距離による影響を考慮して，解析
モデル流入側に 50 mm長の助走区間を設定した。また，流入流体の圧力は zero gradient
とし，流出条件は流速を zero gradient，圧力を無限遠端において 0 Paと設定した。こ
の解析条件において圧力を無限遠端で 0 Paと設定することは，古澤ら[69]によって解
Re = !LU
µ
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析精度の検証が行われ，実臨床に近い値が得られると報告されているため，条件設定
に用いた。解析には数値流体力学解析アプリケーションである OpenFOAM（Open CFD 
Ltd., Bracknell, UK）を用い，解析は層流に用いることができる，ニュートン流体定常
流解析ソルバーの simpleFoamを採用した。 
 
	 	 第 4項	 評価方法 
 
	 頸動脈モデルは大きく分類して頸動脈分岐部 (bifurcation) , 分流壁 (dividing wall)，
総頸動脈 (common carotid artery: CCA), 内頸動脈 (internal carotid artery: ICA), 外頸動
脈 (external carotid artery: ECA)の 5部位 (Fig. 3-2) に設定し，それぞれにおける各心
位相の壁面剪断応力について評価した。また，bifurcation領域は特に ICA側，ECA側，
内側，外側領域における剪断応力を求めた (Fig. 3-3)。計算要素作成後の頸動脈モデ
ルを Fig. 3-4に示す。 私は得られた 1心拍分の頸動脈分岐部モデル解析結果のうち，
収縮期，拡張中期および拡張末期の CFD 解析データを抽出して(3-2)式によって壁面
剪断応力を求めた。さらに Paraview（Kitware Inc., New York, USA）によって，各位相
における壁面剪断応力の分布および，流れ場の速度ベクトルを接線とする流線の可視
化を試みた。また, 動脈硬化促進的に作用することが知られている低壁面剪断応力の
分布を評価するため，しきい値を 0.5 Pa [70, 71]として 2値化して壁面剪断応力分布の
表示を行った。 
 ! ! ! ! !!!!	 	 ・・・(3-2) 
 
ここで，!: 壁面剪断応力 (Pa) , !: 粘性係数 (Pa･s) , !: 壁面に平行な流速 (m/s) , ｚ: 
壁面からの距離 (m) を示す。頸動脈分岐部モデルは，各領域における局所壁面剪断
応力(WSSr) ，時間平均された局所壁面剪断応力(WSStime) ，局所壁面に生じる収縮期
剪断応力と拡張期剪断応力との差の比率を算出し, 局所壁面に対する剪断応力の変化
量で収縮期剪断応力(WSSsys) と拡張末期剪断応力(WSSdia) の比 (Rc) を下記の式で求
め，評価した。 
 
	 	 ・・・(3-3) 
 
RC =
WSSsys !WSSdia
WSSdia
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Fig. 3-2血管壁のセグメント。領域は ICA (internal carotid artery) ，ECA (external carotid artery) ，
Dividing wall，Bifurcationおよび CCA (common carotid artery) と設定した。 
 
 
Fig. 3-3分岐部領域のWSS評価における領域分割 (ICA side, ECA side, lateral side, medial side)。 
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Fig. 3-4 MRAによる頸動脈分岐部モデル。計算要素は blockMeshと snappyHexMeshによって
作成した。 
 
第 3節	 結果 
 
	 	 第 1項	 総頸動脈における流速測定 
 
	 PC cine MRIによる頸動脈血流速度の測定結果を Fig. 3-5に示す。PC cine MRIによ
る流速測定で，心位相の変化に伴う総頸動脈の血流速度変化を認めた。測定した流速
は最大で 1.07 m/s，最小で 0.21 m/sを示した。血流速度の分布は心位相の変化に伴い
大きなピークを示し，実験時の被験者の心拍数は平均 58 beats per minute (bpm) を示
した。CFD解析の流入条件は，実測された流速値の 1.07 m/s，0.30 m/s，0.21 m/sをそ
れぞれ収縮期流速，拡張中期流速，拡張末期流速として設定した。 
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Fig. 3-5総頸動脈における Phase contrast cine MRIの流速波形測定結果。最大値は 1.07 m/s，最
小値は 0.21 m/sとなった。 
 
	 	 第 2項	 頸動脈分岐部モデルにおける CFD解析 
 
	 Fig. 3-6に解析領域全体のWSS解析結果を，分岐部における流線を Fig. 3-7に示す。 
収縮期における壁面剪断応力の分布は全体的に高値 (> 2.5 Pa) を示したが，一方で
CCAから ICAの外側にかけて壁面剪断応力が低下している領域を認めた。拡張中期，
拡張末期における壁面剪断応力は収縮期と比較するとほぼ全ての領域で低値 (< 1 Pa) 
を示し，その変動も減少した。Dividing wall領域は全ての位相において他の領域と比
較して高壁面剪断応力が認められた。また，得られた流線画像より，dividing wall領
域は全ての位相において，主流に近い流速の流体が流れており，さらに bifurcation領
域は，主流および支流と異なる方向の複雑な流れが生じていることが示された。また, 
しきい値を 0.5 Paとして 2値化した解析結果を Fig. 3-8に示す。最も流速の速い収縮
期においても，bifurcation領域は 0.5 Pa 以下の低壁面剪断応力の分布を認めた。さら
に低壁面剪断応力領域は収縮期から拡張期に移行するに従って，より広い領域で示さ
れた。Table 2に各解析ケースにおける WSSr，WSStime，および Rcを示す。Dividing wall
領域は全ての位相で最も高い WSSrを示し (25.63 Pa) ，最も低い WSSrは拡張末期の
bifurcation領域 ICA側で認められた (0.07 Pa)。またWSStimeは dividing wall領域で最大
となり (10.62 Pa)，最小値は bifurcation領域 ICA側で認められた(0.34 Pa)。Bifurcation
領域 ICA側，dividing wall領域は Rcが 10以上となり，心位相の変化に伴うWSSrの変
化率が大きいことが明らかとなった。 
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Fig. 3-6頸動脈モデルの CFD解析結果。上段: 収縮期，中段: 拡張中期，下段: 拡張末期。左
より Lateral side，Medial side，ECA side，ICA sideを示す。収縮期は全体的に高いWSS値の
分布を示した。拡張中期，拡張末期は Dividing wall領域で高いWSS値を示したが，その他の
領域では低WSS値を示した。 
 
 
Fig. 3-7各位相における流線。入力流速が最大となる収縮期は剥離点 (矢印) が最も近位とな
り，入力流速の小さい拡張中期および拡張末期は剥離点が遠位に位置している。 
(a) 収縮期，(b) 拡張中期，(c) 拡張末期。 
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Fig. 3-8低壁面剪断応力の分布。しきい値を 0.5 Paとして二値化し，しきい値以下の値を示す
領域を黒で表示した。全ての位相で分岐部 ICA 側は低 WSS を示し，心位相の変化にともな
って低WSS領域は拡張した。 
 
Table 3-2各解析領域におけるWSS値の比較。 
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第 4節	 考察 
 
	 本研究において PC cine MRIで得られた頸動脈流速波形は，Marshallら[72]によって
報告された頸動脈流速波形とほぼ同一の形状となった。PC cine MRIを用いた血流速
測定の精度については以前に報告されており，PC cine MRIの適切なスキャンシーケ
ンスはいまだ検討の余地があることも明らかになっている[73]。 
	 本研究で再現した頸動脈の血流動態は，その入力流速によって解析領域全体の壁面
剪断応力が非常に大きく影響を受けている。入力流速は拡張中期，末期において収縮
期と比較して遅く，高木ら[74]が報告しているように壁面剪断応力は血管形状に起因
する流速の変化が小さいため一様な分布を示し，さらにその変動値も小さくなったも
のと思われる。 
	 またPC cine MRIによる血流速度測定は，入力流速は最大で1.07 m/s，最小で 0.21 m/s
となり，収縮期−拡張末期間の差として最大 0.86 m/sの流速の変化が検出された。こ
の時の血流速変化率は 4.10倍を示し，壁面剪断応力は (3-2) 式より壁面に平行な流速
成分に比例するため，WSSrも流速の増加に伴って同様の傾向が認められるはずである。 
CCA，ICA, ECA領域は Rcの値が 4.38から最大で 6.26と変化しており，流速の変化
率がWSSrの値に反映されたものと推測できる。しかし，bifurcation領域 ICA側，dividing 
wall領域では Rcが 10を超える現象が認められ，入力流速の変化率を大きく上回る傾
向を示した。特に，この領域は血管形状が急激に変化する領域であり，CCA から血
管径が急に大きく広がった血管形状となっているためだと考える。このような急激な
広がりを持つ流れは管状構造の変化に流れが追従できず，壁面近傍で渦流を生じるこ
とが知られている。この現象は剥離流と呼ばれ[75]，bifurcation 領域周辺で認められ
た流速低下と渦流の原因と考えられる。Bifurcation 領域 ICA 側で認められた大きな
Rcの変化は，この流速低下と渦流が生じたことに起因したものと思われる。また各位
相における WSSrは，部位によってさまざまであり，収縮期の dividing wall 領域は顕
著に高い WSSrを示し，最大で 25 Pa以上を示した。この dividing wall領域は，分岐部
で生じた剥離流の大彎側である。剥離流の大彎側は，小彎側と比較して渦流による流
速低下の影響を受けにくく，また総頸動脈内で発達した入力流体の主流と分岐流がな
す角度が小さいため，壁面に平行な流速成分が大きくなると推測する。そのため特に
高い WSSrが認められたと考えられる。また主流の流速上昇は入力流体の流速値の大
きさに比例するため，入力流体の流速が小さい拡張期では WSSrが収縮期ほど高値と
ならず，結果として Rcが高値を示したと考えられる。Dividing wall領域の局所WSS
値については，Marshallらによって約 3 Pa程度であったと報告されている。Marshall
らは CFD 解析時の流入速度について，狭窄を模擬したファントムを用いて流速測定
し，約 0.3 m/sと設定した。この時のWSS値は，モデル形状の違い等を考慮して，本
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研究の拡張中期の流入流速 0.3 m/sにおける dividing wall領域の WSSr値 3.95 Paと，比
較的近い値を示していると考える。  
	 本研究において各位相におけるWSSrは収縮期でWSStimeの 2倍以上，拡張末期で 1/2
以下の値を示した。以前の佐保らの報告は，一心拍を平均した入力流速によって頸動
脈分岐部の血流動態を評価したものである[65]。同様の手法で壁面剪断応力の評価を
行うと，心位相の変化に伴って血管壁が受ける壁面剪断応力の過小評価および過大評
価につながる可能性があることを示唆している。 
	 壁面剪断応力と動脈硬化の関係を報告した文献は，高壁面剪断応力と動脈硬化の関
連を示すもの[76-78]と，低壁面剪断応力と動脈硬化の関連を示すもの[79]の両説が存
在する。本研究において dividing wall領域は高壁面剪断応力が示された。この部位は
前述したように高壁面剪断応力が認められている。ここで Nomuraらの報告にあるよ
うに，高壁面剪断応力が動脈硬化に強く寄与しているのであれば，この領域に頸動脈
狭窄症が好発しているはずである。しかし動脈硬化性疾患における狭窄病変の好発部
位は，一般に頸動脈球部といわれており，dividing wall領域において狭窄が好発する
という報告は多くはない[80-82]。頸動脈球部は頸動脈分岐部における内頸動脈外側と
一致する。この領域は佐保らの以前の報告によって頸動脈分岐部モデルの数値流体力
学解析が行われ，その結果から低壁面剪断応力と渦流が認められている。また他の報
告では，頸動脈球部に頸動脈狭窄症が好発するとされている[83]。私の研究において，
収縮期と拡張末期の壁面剪断応力の変化を表す Rcが大きい dividing wall，bifurcation
領域 ICA 側のうち，特に bifurcation 領域 ICA 側において低壁面剪断応力の分布が広
く認められた。また，一般的に流入流体の流速が早ければ，剥離流の主流が壁面から
剥離する点はより下流側に，遅ければより上流側になる。さらに，流入流体の流れの
軸に対する分岐角度が大きいほど剥離点が上流側になる。頸動脈球部は血管が外側に
膨らんだ形状をしており，入力流速の変化に伴う剥離点の変化が大きい部位と推察さ
れる。Fig. 7の流線の結果からも，剥離点は収縮期が最も近位となっており，入力流
速が小さい拡張中期と末期は遠位に生じている。そのため，局所の相対的な流速変化
が大きくなり，結果として Rcが高値を示したと考えられる。一方で dividing wall領域
は前述したように主流と分岐流のなす角度が小さく，また剥離流の大彎側に位置する。
そのため局所の流速は入力流体の流速変化に強く影響される。 つまり dividing wall
領域における Rc の値は入力流速の変化を顕著に示したものと考えられる。これらの
結果より，bifurcation領域 ICA側は低壁面剪断応力や，拍動に伴う壁面剪断応力の変
化が大きい特異的な血流動態を示す領域であり，動脈硬化のリスクが高いということ
が示唆された。しかしながら，本研究は定常流を用いて各心位相のシミュレーション
を行っており，実際の体内の拍動流とは血流動態が異なると考えられる。体内の状態
をより正確に再現しシミュレーションするには，拍動流入力による CFD 解析が必須
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であると思われる。本研究において，PC cine MRIで得られた入力流速を用いた解析
は，各心位相における血流動態の変化をシミュレーションし，特異的な応力の存在を
明らかにした。今後は PC cine MRIによって得られた血流速度波形を流入条件に設定
して拍動流の CFD 解析を行い，より詳細な壁面剪断応力の時間的変化による動脈硬
化への影響を評価する必要性がある。 
	 また，本研究における血流動態解析はさまざまな仮定の上に成り立っている。例え
ば，血液のニュートン流体や血管壁の剛体性などの仮定は，解析を行う上での重要な
要素である。今後これらの要素について十分な検討を重ね，より in vivoに近い条件で
の解析を行うことは，臨床応用において強く求められている。しかしながら，生体内
の WSS 値の実測は困難であり，解析精度の検証は未だ不十分であると言わざるをえ
ない。CFD解析を臨床応用するための，充分な検討がなされているとはいえないのが
現状である。拍動流を用いた CFD 解析，近似を可能な限り用いない厳密な解析条件
設定は，技術的にも臨床的にも非常に重要な課題であるといえる。 
 
第 5節	 小括 
 
	 私は CFD 解析システムを構築し，異なる心位相の頸動脈分岐部モデルにおける壁
面剪断応力を評価した。本研究で行った PC cine MRIによる血流速測定は，1心拍中
の流速の変化を捉え，より詳細な CFD 解析の流入条件設定を可能とした。実測され
た血流速を用いた CFD 解析は収縮期，拡張期の血流動態に基づく応力の変化を明ら
かにし，生体内の心位相に対応した血流動態情報の提供に有用であった。本研究にお
ける CFD解析結果は bifurcation領域 ICA側，dividing wall領域で拡張末期，収縮期壁
面剪断応力の比が大きな値を示した。また bifurcation領域 ICA側は収縮期，拡張期と
もに 0.5 Pa以下の低壁面剪断応力分布を示す領域であった。この領域は頸動脈狭窄症
の好発部位であり，心位相の変化に伴う血流動態と低壁面剪断応力が，頸動脈狭窄の
形成に関連していることを示唆している。 
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第 4章 
頸動脈球部形状が壁面剪断応力の時間的変化に与える影響 
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第 1節	 はじめに 
 
	 頸動脈狭窄などのアテローム性動脈硬化症は，血管壁の新生内膜成長に対する壁面
剪断応力（wall shear stress: WSS）の影響に関する研究によって，血行力学に起因する
応力の影響を受けることが明らかとなっている[84, 85]。また大動脈，冠動脈，および
頭頸部動脈の数値流体力学（computational fluid dynamics: CFD）解析において，再現
性のある客観的評価が可能な計算アルゴリズムが開発され，発展の一途を辿っている
[86]。近年，造影剤や磁気共鳴画像（magnetic resonance imaging: MRI），CT（computed 
tomography）画像を用いて体内の血流が可視化され，血流の臨床評価の標準的な手法
として広く適用されている[87-89]。CFD血流シミュレーションと医用イメージングを
組み合わせることで，血流の血行力学的解析が可能となった。血流動態の崩壊によっ
て引き起こされる慢性炎症は，アテローム性動脈硬化の危険因子である[90]。低密度
リポタンパク質は当初アテローム性動脈硬化の原因と考えられていた。さらに CFD
を用いた血流と血管形状の研究により，血流動態や動脈形状の変化が血管壁の WSS
に寄与し，血管炎症に帰着している可能性が示された。しかし，正確には血流動態お
よび動脈形状の変化がアテローム性動脈硬化症にどのように影響するかは未解決の
ままである。またアテローム性動脈硬化症は，WSS によって引き起こされる炎症に
より，慢性的に損傷される血管壁の過度の治癒反応を介して進行すると考えられてい
る[91]。したがって，CFD血流解析を用いて示された血管壁の損傷に対する血流動態
の寄与は，アテローム性動脈硬化の機序を明らかにするために重要な位置づけがなさ
れている。CFD血流シミュレーションは，より適切な境界条件を確立するのに有効で
あり，過去にも多くの計算モデルが検討されている[92]。しかし，CFD血流解析の結
果だけでなく，その計算プロセスも臨床に即したものでなければならない。したがっ
て，ヒトの血流動態は，心拍および血管形状によって導かれる流速の変化に基づいて
評価されている[93]。近年は振動剪断指数（oscillatory shear index: OSI）がWSSの時
間変化の定量指標として用いられている[94]。佐保らは内頸動脈球部領域に複雑な流
れと低WSS領域が存在することを報告しており[95]，Leeら，Marklらによって頚動
脈分岐部における OSIの評価が，臨床データに基づいて行われている[96,97]。しかし
ながら，内頸動脈における頸動脈球部形状が血流動態に及ぼす影響はまだ詳細には評
価されていない。 
	 本章で私は，頸動脈分岐モデルと既知の幾何形状を持つ様々な大きさの内頸動脈球
部モデルを用いて，内頸動脈球部の形状が頸動脈の血流ベクトルと OSIにどのように
影響するかを評価することを目的とした。私は拍動流シミュレーションを用い，１心
拍中の頸動脈分岐部の WSSを決定し，得られた結果から OSIを計算した。OSIおよ
び速度ベクトルの分布は，後処理によって視覚化し，評価した。 
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第 2節	 方法 
 
	 	 第 1項	 研究デザイン 
 
	 血管モデルの幾何学的形状は，後述する予備実験（第 2項）において 100人の患者
から得られたデータに基づいて決定された。ここで定義した患者モデルの形状は，総
頸動脈径: dCCA, 外頸動脈径: dECA，内頸動脈径: dICAおよび頸動脈球部径: dbulbを患者の
血管造影画像について計測し，その平均値を採用した (Fig. 4-1)。私は作成した頸動
脈血管モデルにおいて，拍動流を適用した CFD を用いて血流動態解析を行い，頸動
脈球部における OSI分布および流速ベクトルは，作成した血管モデル上に再投影した。 
 
 
 
Fig. 4-1頸動脈血管径の定義。頸動脈分岐の頂点を基準点と定義し，基準点から 40mm上流を
総頸動脈径: dCCA, 40mm下流を外頸動脈径および内頸動脈径: dICA，dECAとして，各動脈の直径
を測定した。また，頸動脈球部径: dbulbは基準点から 5mm上流で計測した。 
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 第 2項	 患者背景 
 
頸動脈血管モデルの形状を定義するための血管径データ取得の対象となった患者は，
2016年 1月から 3月までの間に小倉記念病院で頸動脈血管造影検査を受けた 100人の
患者（男性 56名，女性 44名，平均年齢 75.6±6.9歳）を対象者に設定した。Table 4-1
に対象となった患者の疾患分類を示す。なお，本研究は小倉記念病院臨床研究審査委
員会によって承認を得た後施行した。 
 
Table 4-1 患者背景 
 
 
 
	 	 第 3項	 頸動脈球部モデルの作成 
 
	 Table 4-2および Fig. 4-2に，頸動脈モデル作成のための血管径データ取得の結果，
作成した頸動脈球部モデルを示す。基準となるモデルは頸動脈球部がない分岐モデル
とした。その他のモデルは内頸動脈外側に凸の形状をもつ頸動脈球部を設定し，Fig. 
4-1で定義した頸動脈球部の長径である dbulbの値を 10, 11, 12, 13, 14 mmとして作成
した。 本章において頸動脈分岐部の分岐角度は 50°に固定した [98]。また患者から
取得したデータに基づいて，総頸動脈，外頸動脈，内頸動脈の直径は，それぞれ 7.2, 4.0, 
4.5 mmとした。 
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Table 4-2 血管造影画像より得られた頸動脈血管径 
 
 
 
Fig. 4-2作成した頸動脈球部モデル。頸動脈球部径（dbulb）は 10〜14 mmの範囲で設定した。
また，基準モデルとして，頸動脈球部の無いモデルを作成した。ここで，頸動脈球部モデル
の分岐角度は 50°とした。 
A: 基準モデル, B: 10 mm, C: 11 mm, D: 12 mm, E: 13 mm, F: 14 mm 
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 第 4項	 頸動脈球部モデルの数値流体力学解析 
 
	 本研究は頸動脈球部構造の無いモデル及び頸動脈球部径が 10, 11, 12, 13, 14 
mmの 6つの頸動脈球部モデルについて，CFD血流解析を行った。四面体要素は，均
一な 0.5 mmのノード間隔とし，ICEM-CFD ver. 16.2（ANSYS Inc., Canon, PA, USA）
を用いて生成した。この四面体要素の空間分解能は血管モデル内の血流動態の解を解
くための条件を十分に満たしている[14]。CFD解析において入力境界条件に流速を定
義すると，流れの軸の中心部において流速は速くなる。総頸動脈における入力境界条
件は，完全に発達した流速が関心領域に到達するように設定した。血管壁は剛体と仮
定し，粘性係数および密度はそれぞれ 4.0×10-3 Pa・sおよび 1050 kg/m3とした。CFD
解析ソルバーは（Fluent ver. 16.2，ANSYS Inc.，Canon，PA，USA）を用いて，各頸
動脈球部モデルについて，拍動流シミュレーションを行い，CFD血流解析における流
れは層流として仮定した[99, 100]。Fig4-3は, 二次元シネ位相コントラストMRIを用
いて測定された総頸動脈入力面における流速の時間変化を示す。また，流出条件は無
限遠端における圧力を 0 Paと仮定した。 
 
 
Fig. 4-3 二次元シネ位相コントラスト MRIを用いて得られた速度波形（Sahoら，2016）。 入
力境界条件は時間変化をともなう非定常流を適用した。 
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 第 5項	 評価 
	  
	 OSI は，一心拍中における WSS ベクトル方向と絶対値の変化を総合的に評価する
無次元量である。式（4-1）を用いて頸動脈球部モデルの OSIを計算した。ここで，T
は解析時間であり、!はWSS（Pa）を示す。計算された OSIは、CFDpost ver. 16.2（ANSYS 
Inc., Canon，PA，USA）を用いて視覚化し，頸動脈球部の血流を評価した。また，流
速ベクトルは収縮期および拡張期のそれぞれにおいて速度分布カラーマップで表示
し，評価した。 
 !"# ! ! !! ! !! !!! !"! !"!! 	 	 	 	 	 …… (4-1) 
 
 
第 3節	 結果 
 
	 Fig. 4-4および Fig. 4-5に，それぞれ大きさが異なる頸動脈球部における OSI分布お
よび平均 OSI値を示す。頸動脈球部の無い基準モデルは，高 OSI領域は認められなか
った。また，dbulbの増加に従って高 OSI領域が下流側に移動し，さらに頸動脈球部領
域のより広い範囲に拡大した。一方，高 OSI領域は外頸動脈側には認められなかった。
Fig. 4-5は OSIが dbulb の拡大に伴い，高値となることを示している。頸動脈球部の平
均 OSIは，dbulb が 14 mmの頸動脈球部モデルで最大値（0.11±0.08）を示し，基準モ
デルで最小値（0.0013±0.0011）を示した。 Fig. 4-6はモデル基準モデルと dbulb が 10, 
12, 14 mmの，拡張期と収縮期における頸動脈球部モデルの流速ベクトルを示してい
る。頸動脈分岐部内の流速は，全てのモデルで分岐部において減速が認められた。し
かし，明らかな剥離流は基準モデルにおいて認められなかった。一方で dbulbが 14mm
の頸動脈球部モデルは剥離流が顕著に認められ，さらに剥離流の再付着点はより遠位
（矢印）に移動する傾向があった。 
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Fig. 4-4 各頸動脈球部モデルにおける OSIの分布。高 OSI領域は頸動脈球部の無い基準モデ
ルにおいて認められなかった。dbulbの増加に従って高 OSI 領域が下流に移動し，また拡大し
た。 
 
 
Fig. 4-5 頸動脈球部における平均 OSI (Mean±SD)。頸動脈球部径の拡大に従って，より高い
平均 OSIを示す傾向を示した。 
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Fig. 4-6 頸動脈球部モデルにおける収縮期/拡張期の流速ベクトル。基準モデル，dbulbが 10, 12, 
14 mmの結果について示している。基準モデルは，分岐部での流れの剥離は生じなかったが，
頸動脈分岐部の外側で流速の減速を認めた。一方で頸動脈球部を持つモデルは明らかに流れ
の複雑化が認められ，dbulb が大きくなるにつれてその傾向は顕著になった。それに伴い再付
着点は遠位点（矢印）に移動している。 
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第 4節	 考察 
 
	 Marshall ら[101]はフェイズコントラスト MRI に基づいて計算された血流動態と，
独立して検証された CFD による血流動態がよく一致することを示し，また正常頸動
脈ファントムの頸動脈球部の高 OSIを示したと報告した。元来，OSIは流速ベクトル
に基づく WSS の方向および絶対値の時間的変化を反映しており，その時間的変化は
局所の流速低下と関連があることが明らかとなっている。WSS の時間的変化を表す
OSI の値が高い領域はその時間的変化の割合が大きく，流速低下に伴う低 WSS 領域
となる。この低WSSは動脈硬化の原因とされており，よって高 OSIはアテローム性
動脈硬化症のリスク指標となりうる。本研究における既知の幾何学的形状を持つ頸動
脈球部モデルは，Marshallらの臨床データに基づく CFD血流解析の報告にあるように
頸動脈球部に高 OSIを認めた。これは，私の作成した頸動脈球部モデルが，臨床にお
ける頸動脈球部の形状を適切に再現できることを示唆している。さらに，以前の報告
と同様に，本研究で示された頸動脈球部における高 OSI領域は，アテローム性動脈硬
化症の好発部位と一致し，血流動態に基づく応力がアテローム性動脈硬化症に寄与す
ることを示唆していると考える。 
	 Marklらは頸動脈球部の OSIを血管面積比と対比して報告していたが，頸動脈球部
サイズに関しての評価は行われなかった[97]。そこで私は，さまざまな大きさの頸動
脈球部について評価し，その OSIの分布と頸動脈球部径の関連について調査した。結
果は頸動脈球部の存在と大きさの影響を受けたことによる再付着点の変化により，高
OSI領域が下流に移動した（Fig4-4）。また，実際には頸動脈球部の大きさが増加する
につれて，再付着点が遠方に移動する傾向にあった。これらの変化は，頸動脈球部に
おける，渦流に伴う逆流を示していた (Fig. 4-6)。式 (4-1) に従って，流れ方向が変
化するほど，時間平均された WSS（ベクトルおよび絶対値）の比は減少する。基準
モデルにおいて流れは複雑な動態を示さなかったことから，高 OSI領域は単純な分岐
だけでなく，頸動脈球部の存在や大きさの変化によって生じたことが示唆された。私
は第 3章でさまざまな大きさの脳底動脈瘤における複雑な流れを報告した[102]。頸動
脈球部または動脈瘤のような洞状の構造は，血管内における層流といったような単純
な流れを，渦流や逆流，さらに乱流に変化させることがあり，その血流動態を複雑に
するとされている。高 OSI領域は動脈硬化性疾患の好発部位として報告された部位で
最も高く，この高 OSIの分布を用いてアテローム性動脈硬化発症の部位を予測できる
と考えられる。 
	 しかしながら，本研究にはいくつかの制限がある。本章において血液はニュートン
流体であると仮定したが，実際は非ニュートン流体といわれている。つまり，流動場
を複雑にする粘度の変化といったような血球の影響は無視される。仮に非ニュートン
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性を考慮した CFD の血流解析を行った場合，流れの方向の変化，渦流に伴う流速の
低下はより顕著なものとなることが考えられる。その結果，本研究において示した高
OSI領域はさらに拡大することが予想される。つまり，実際の人体内においては，よ
り高い動脈硬化リスクにさらされている可能性がある。また，血管壁は剛体であると
仮定したが，弾性を持つ頸動脈は心臓の拍動に応じて変形する。血管内の血流は拍動
に併せて変形する血管壁を適用することでより再現性が高まる。ダイナミックな形状
変化を再現した壁面境界条件の適用は，タービン解析などで一般的に用いる技術であ
り，今後 CFD 血流解析においても広く適用されると考えられる。この血管形状の時
間的変化を反映することで，圧力の分散というような，人体の抗動脈硬化作用として
働く生理的機能が明らかになる可能性がある [103]。今後は臨床血管データを用いた
上で，CFD解析に一般的に適用される仮定をより厳密な条件で行い in vivoにおける
血流の評価をより詳細に行わなければならない。 
 
第 5節	 小括 
 
	 私はさまざまな頸動脈球部サイズの頸動脈モデルに拍動流 CFD 解析を適用し，そ
の OSI を評価した。 OSI は，頸動脈球部の直径が大きくなるに従って高い値を示し
た。頸動脈球部の存在は，流れ場を複雑にし，頸動脈球部径の変動が血流の特性に寄
与することが明らかとなった。一心拍中の再付着点の移動は，高 OSI領域を生じる原
因であることが示唆された。血流動態に基づく応力は，頸動脈分岐部において特徴的
であった。今後の研究は，患者固有のデータやモデルを扱うべきであり，生体内再現
性の高い CFD解析が求められる。 
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第 5章 
頸動脈分岐角度に基づく頸動脈壁面剪断応力の推定 
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第 1節	 はじめに 
 
	 アテローム性動脈硬化性疾患は，生体内のさまざまな血管で発症する可能性のある
全身性疾患である[104]。この疾患は特に頸動脈分岐部近傍で発症する傾向があり，血
流動態に基づく応力，すなわち壁面剪断応力 (wall shear stress: WSS) がアテローム性
動脈硬化性疾患の発症および進行に寄与していることが知られている[105-107]。以前
の報告でも，頸動脈分岐部の形状と動脈硬化の発症頻度に基づいて，動脈硬化性疾患
のリスクは評価されている[108]。動脈硬化性疾患は血行力学的ストレスを含むいくつ
かの医学的要因に関連していると報告されている[109-111]。動脈壁の内皮において，
血管内皮細胞は血流動態に基づく応力に直接さらされ，WSS はその典型例である。
それは以前の報告で評価されており，血流に対する内皮のレスポンスに関して，直線
的なセグメント (1.5-3.0 Pa) または比較的低いWSS (0.1-0.5 Pa) の生理学的な基準値
について評価を行っていた[112-113]。これらの値は，乱流や渦流，剥離流を示す領域
で生じる傾向があり，アテロームの発生に関連するとされている。 
	 また，近年は数値計算技術の発展によって，多くのシミュレーション研究が報告さ
れている。特に，数値流体力学 (computational fluid dynamics: CFD) 技術の使用によっ
て求められる特異的な応力分布は，頸動脈分岐の特徴的な血行動態を再現している。
これらの血流動態が示す特徴は，アテローム性動脈硬化性疾患の危険因子であること
が示されており，Lee ら，Sitzer ら[114]は，頸動脈分岐の動脈硬化の発症が遠位血管
の蛇行および角度に影響されると報告した。さらに Markl らは頸動脈分岐における
WSSおよび振動せん断指数 (oscillatory shear index: OSI) の分布について報告した。
OSI は WSS の時間変化から計算される指標であり，これらの報告はアテローム性動
脈硬化性疾患と血流動態との関係をWSSという指標について評価したものである。 
	 これらの以前の血流動態研究のほとんどは，ボランティアモデルに基づいて評価さ
れている。ボランティアモデルの評価は特異的なものであり，そのデータは個々の患
者において十分な正確度を持っていた [115-117]。さらに，これらの研究は特異的な
応力分布とアテローム性動脈硬化性疾患が関連していることを明らかにした。しかし
ながら，CFD解析における頸動脈分岐部のWSS分布は，解析モデルの形状によって
大きく影響を受ける。したがって，局所の WSS は分岐の形状に基づいて予測するこ
とが可能であると考えられ，私は本研究において血管形状と血流動態に基づく応力の
相関を評価した。 
	 第 5章における目的は，収縮期における模擬血管モデルおよびボランティアモデル
から得られる血流動態を評価し，頸動脈分岐角度に基づく局所 WSS 推定の可能性に
ついて調査することである。 
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第 2節	 方法 
 
	 	 第 1項	 研究デザイン 
 
	 模擬血管モデルにおける分岐角度の設定は，50名の患者データを用いて定義
した (第 2項に記載)。分岐角度 (!) は総頸動脈と内頸動脈，総頸動脈と外頸動
脈をそれぞれ通過する 2本の直線の間の角度として定義した (Fig. 5-1)。さらに，
ボランティアモデルの頸動脈分岐形状を, 磁気共鳴画像 (magnetic resonance 
imaging: MRI) を用いて作成した。このボランティア研究で使用された解析デ
ータ数は 28 個を用いた(14 人の被験者における両側頸動脈)。模擬血管モデル
およびボランティアモデルは，CFDに拍動性血流を適用し評価した。頸動脈分
岐部における流速，流線の変化， WSS と分岐ジオメトリとの関係は，頸動脈
分岐部を 6セグメントに分割し，各セグメントにおいて評価した。MRI画像収
集，血管形状抽出および作成の詳細については後述する。 
 
 
Fig. 5-1代表的な正常頸動脈分岐部。血管断面の重心を通過する直線を示している。分
岐角度 (!) は, 2つの直線 [(A) 総頸動脈の重心と外頸動脈の重心を通過する直線，(B) 
総頸動脈の重心と内頸動脈の重心を通過する直線] が成す角度と定義した。 
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 第 2項	 患者背景 
 
	 模擬血管モデルに関する分岐角度を定義するための分岐角度計測データは，2014
年 10月から 2014年 12月にMRI検査を受けた 50人の患者 (男性 28名，女性 22名，
平均年齢 73.5 ± 4.6歳) から得た。患者背景を Table 5-1に示す。ボランティアモデル
のデータは，健康な成人ボランティア 14名 (男性 5名，女性 9名，平均年齢 27.3 ± 4.8
歳) を対象者とした。本研究は小倉記念病院臨床研究審査委員会によって承認され，
後ろ向き観察研究として行われた。 
 
Table 5-1 患者背景 
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 第 3項	 頸動脈における磁気共鳴画像の取得 
 
	 血管形状作成に用いる MR 画像は，Signa HDxt 1.5T (GE ヘルスケア, Milwaukee, 
USA) を用いて取得した。MRIおよびMR angiography (MRA)は,  in-vivoで高精度な
血管幾何学形状と時間軸に対応した血流速度の両方を評価することが可能である
[118]。MRA画像取得パラメータは，フリップ角: 20°，echo time / repetition time: 6.9 / 
27 ms， マトリックス数: 320×160, 視野: 24×24 cm, スラブ厚: 10 cm, スライス厚: 
1.0 mmに設定した。また位相コントラストMRIは，非定常流計算のための総頸動脈
流入部の血流速度波形を取得するために使用し，ボランティアの総頸動脈の軸方向横
断面で収集した。 位相コントラストMRIパラメータは，フリップ角: 20°, echo time 
/ repetition time: 3.5 / 6.9 ms, 速度エンコーディング: 120 cm/s, マトリックス数: 128×
128, 視野: 29×29 cm, スライス厚: 5.0 mm, 加算回数: 1, views/segment: 4，1心拍中の
画像取得数： 20 stepなどを用いた。 総頸動脈血流速測定は，位相コントラストMRI
を Cardiac VX (Advantage Workstation ver.4.5, GE healthcare, Milwaukee, WI, USA) で解
析し，血流速度を測定した。 
 
	 	 第 4項	 模擬血管モデル及びボランティアモデルにおける頸動脈分岐角度 
 
	 模擬血管モデルは，50名の患者データにおける頸動脈平均分岐角度を算出し
その角度に基づいて作成した。全被験者の分岐角度測定結果は 41.6±5.2度 (平
均値±SD) を示した(Fig. 5-2, 総頸動脈: 8 mmφ，内頸動脈: 6 mmφ, 外頸動脈: 
5 mmφ)。この結果から，模擬血管モデルの分岐角度は 30°から 60°に 10°
間隔で作成した。計測した内頸動脈の分岐角度は多くのバリエーションがあっ
たが，外頸動脈に変化はあまり生じなかった。そのため，本研究においては内
頸動脈の角度を変化させて血流動態の評価を行い，またボランティアモデルの
頸動脈分岐角度も同様に計測した。 MRI によって得られたボランティア画像
は, Osirix (Osirix Foundation) のサーフェスレンダリング処理を行ったのち，表
面 形 状 を 三 角 形 パ ッ チ で 表 現 で き る ス テ レ オ リ ソ グ ラ フ ィ ー 
(stereolithography: STL) フォーマットに変換した。それぞれ作成したモデルは，
Fig. 5-3に示す 6つの領域で評価した(総頸動脈，分流壁，外側内頸動脈，内側
内頸動脈，外側外頸動脈，内側内頸動脈)。 
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Fig. 5-2 頸動脈分岐角度を変更して作成された模擬血管モデル。分岐角度は被験者の 3 次元
MRA データから取得した。模擬血管モデルの外頸動脈の総頸動脈に対する角度は 20°に固
定し，内頸動脈の総頸動脈に対する角度を 10度毎に 30度から 60度まで変化させた。 
 
 
Fig. 5-3 頸動脈セグメンテーション (総頸動脈，分流壁，外側内頸動脈，内側内頸動脈，外側
外頸動脈，内側内頸動脈)。 
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 第 5項	 頸動脈分岐部の数値流体力学血流解析 
 
	 14名のボランティアの MRIから得られた頸動脈分岐構造に基づくボランティアモ
デルと，4種類の模擬血管モデルについて CFD血流シミュレーション解析を行った。
六面体の計算要素は，メッシュジェネレータ (blockMesh, snappyHexMesh, OpenFOAM, 
Open CFD Ltd., Bracknell, UK) を用いて作成した。作成した計算要素が本研究におけ
る WSS を算出するために十分な空間分解能を有することは，過去に報告されている
[119]。本研究において頸動脈内の血流の特性を示す平均レイノルズ数は層流領域にあ
り，層流解析を適用した[120]。また，層流の特性として，管腔中心部の流速が境界条
件面よりも上昇することはよく知られている。関心領域における流速の上昇による解
析精度への影響を排除するため，完全に発達した速度境界条件を総頸動脈流入部に適
用した。さらに，流体の物性，血管壁面の境界条件として剛体壁，滑りなし条件，血
液粘度 4.0 " 10-3 Pa s, および血液密度 1050 kg/m3をそれぞれ設定した。各条件を設定
した後，作成した血管モデルは有限体積 CFDソルバー (OpenFOAM) を適用して，各
頸動脈分岐部のジオメトリについて拍動流血流動態を評価した。 
	 本研究で，血液はニュートン流体および非圧縮性流体であると仮定し，入出力境界
条件は，位相コントラスト MRI 速度測定で得られた流速の平均値を入力境界条件，
出力境界条件は無限遠端における圧力を 0 Paとした。なお本研究は，頸動脈分岐角度
と血流動態に基づく応力を評価するため，患者固有の入力境界条件は使用していない。 
 
	 	 第 6項	 評価 
	  
	 各モデルにおける血流速度分布，流線および WSS は Paraview (Kitware Inc., New 
York, NY, USA) を用いて可視化した。本研究において 30度および 60度モデルの血
流速度分布，流線を視覚的に評価し，流線は剥離流と渦流を視覚的に評価するために
速度ベクトルを処理して取得した。 
	 収縮期および拡張期について評価した模擬血管モデルおよびボランティアモデル
は，式 (5-1) によって算出されるWSS値を使用した。ここで!はWSS (Pa) , µは粘度 
(Pa s), !は壁面と平行な血流速 (m/s)，zは壁面からの距離 (m) を示す。さらにWSS 
(収縮期，局所領域の平均値)と分岐角度との相関を各領域について評価した。本研究
では，模擬血管モデルに由来するWSS値を WSSsとし、ボランティアモデルに由来す
るWSS値を WSSvと定義した。 
 ! ! ! ! !!!"	 	 ……  (5-1) 
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 第 7項	 統計解析 
 
	 WSS と分岐角度についての結果はスピアマンの順位相関係数で評価し，頸動脈分
岐角度の壁面剪断応力への寄与は相関係数 rから決定した。これらの分析は，低壁面
剪断応力の検出における感度に対する試験として，頸動脈分岐角度について実施した。 
 
第 3節	 結果 
 
	 	 第 1項	 総頸動脈の速度測定 
 
位相コントラストMRIで得られた頸動脈流速波形を Fig. 5-4に示す。被験者の平均心
拍数は 60.4拍/分となり，Fig. 5-4におけるプロットはすべての被験者についての各心
時相における流速測定値の平均値を示している。流速は時間と共に変化し，その周期
は約 1秒を示した。また流速波形は単一のピークを有しており，最大値(69.7 cm/s)は
収縮期に，最小値(27.1 cm/s)は拡張期において認められた。 
 
 
Fig. 5-4 位相コントラスト MRIによって得られた頸動脈血流速波形。波形はボランティアか
ら得られた 1心周期中の総頸動脈における平均血流速を示す。最大流速は収縮期における 69.7 
cm/sであった。また，グラフ中のエラーバーは標準偏差を示している。 
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 第 2項	 ボランティアモデルの頸動脈分岐角度 
 
成人ボランティアの頸動脈分岐角度の測定値は，男性で 35.4±11.7度，女性で 42.1±
7.7度を示した (平均値±SD)。女性の頸動脈分岐角度は男性よりも大きかったが，有
意差は認められなかった (Welch’s t test, p > 0.05)。 
 
	 	 第 3項	 模擬血管モデルの CFD解析 
 
	 模擬血管モデルの CFD解析は，OpenFOAMを用いて，各分岐モデルの解析時間は
ほぼ同等で，計算処理に約 5時間を要した。頸動脈分岐角度が 30度および 60度の模
擬血管モデルの，流線と速度分布の収縮期における解析結果を Fig. 5-5に示す。30度
の模擬血管モデルは，剥離流がほとんど認められなかった。また 60 度の模擬血管モ
デルと比較して，分岐部の流速低下は少なく，60度の模擬血管モデルにおいて，剥離
流は内側内頸動脈領域で認められた (Fig. 5-5, 白矢印) 。 
	 さらに，模擬血管モデルから導出された推定WSS値を Fig. 5-6に示す (点線)。ま
た回帰式，相関係数 rおよび p値を Table 5-2に示す。模擬血管モデルのWSS値は，
分岐角度 (0.9 < r, p < 0.05) と有意な負の相関を示した。特に, 頸動脈の内側領域 (分
流壁，内側内頸動脈，内側外頸動脈) は，30度の模擬血管モデルにおいて高WSS値 (> 
100 Pa) を示し，総頸動脈および外側領域 (外側内頸動脈，外側外頸動脈) で低WSS
値 (< 30 Pa) を示した。高WSS領域における分岐角度の開大に伴うWSS低下は，低
WSS領域の分岐角度に対する特性と比較して顕著であった。 
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Fig. 5-5 30度および 60度の分岐角度を持つ模擬血管モデルにおける 3次元血流特性および速
度分布。流線は速度ベクトルによって得られた。剥離流 60度模擬血管モデルの外側内頸動脈
で観察された(白矢印)。また，収縮期における分岐部の速度等高線を示す。スケールは m/s
であり，分岐角度が広いほど，外側内頸動脈の血流速度は低下した。 
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Fig. 5-6 収縮期における模擬血管モデル (点線) およびボランティアモデル (実線，点) の各
セグメントにおける WSS 分岐角度特性。WSS は全ての模擬血管モデルにおいて分岐角度と
の間に強い負の相関を示した。外側内頸動脈，外側外頸動脈および総頸動脈領域は，内側内
頸動脈，内側内頸動脈および分流壁領域よりも低いWSSに曝された。ボランティアモデルか
ら導出された推定WSS値は実線および点として示す。実線および点は，それぞれ各被験者の
回帰直線および測定されたWSS値を表す。 
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Table 5-2 各領域の頸動脈分岐角度の局所WSSへの寄与。WSSsと WSSvは，各領域の模擬血管
モデルとボランティアモデルに由来する回帰直線の式を表している。相関係数 rは，WSSと
頸動脈分岐角度 (!) 間の相関の程度を示している。 
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 第 4項	 ボランティアモデルの CFD解析 
 
	 25度および 47度の分岐角度を持つボランティアモデルの，収縮期における流線お
よび速度分布を一例として Fig. 5-7に示す。また回帰式，相関係数 rおよび p値を Table 
5-2に示す。 
	 ボランティアモデルのWSS値は，頸動脈分岐角度と有意な負の相関を示した (0.9 < 
r, p < 0.05)。また剥離流が外側内頸動脈および外側外頸動脈で観察され，剥離流領域
は広角な分岐角度を持つモデルにおいて広範囲に認められた。特に，外側内頸動脈 
(Fig. 5-7，白矢印) では減衰された流れが顕著であり，外側外頸動脈よりも広範囲に
認められた。さらに分岐部の内側領域 (分流壁，内側内頸動脈，内側外頸動脈) の狭
い分岐角度モデルにおいて高WSS値 (約 150 Pa) が観察された。これらの結果は，ボ
ランティアモデルと模擬血管モデルの両方で同じ傾向であり，低WSS領域 (< 50 Pa) 
は, 総頸動脈および頸動脈分岐モデルの外側 (外側内頸動脈，外側外頸動脈) に分布
していた。すべての領域において頸動脈分岐角度と WSS は中程度の負の相関を示し
た (p < 0.05)。また，高WSS領域における回帰直線の傾きは, 低WSS領域の回帰直
線の傾きに対して 7倍程度高値を示した。 
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Fig. 5-7 ボランティアモデルにおける頸動脈分岐部 3 次元血流特性。25 度および 47
度の分岐角度を持つモデルを一例として示す。流線は速度ベクトルによって得られた。
剥離流が外側内頸動脈で観察され (白矢印)，広角の分岐角度を持つボランティアモデ
ルで顕著であった。また，収縮期の速度等高線は全てのモデルで，特に外側領域にお
ける流速低下を示した (スケール: m/s)。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 85 
第 4節	 考察 
 
	 OSI に基づくアテローム性動脈硬化性疾患の評価は，以前にも報告されている。 
OSIは WSSベクトルの時間的変化を表し，高 OSI領域はアテローム性動脈硬化性疾
患の危険因子とされている[115]。また以前の研究では，アテローム硬化性因子は収縮
期の高せん断応力によってリセットされたことが示されている。そこで本研究は収縮
期におけるWSS値を評価した。 
	 以前に行われた CFDシミュレーション研究によって，頸動脈分岐角度はWSSと相
関することが報告されている[121]。これらの報告は，分岐形態とWSS値の変化が関
連していることを明らかにしたが，その分岐角度の変化がどのように WSS に影響し
ているかについて評価がされていないのが現状である。本研究は，模擬血管モデルお
よびボランティアモデルにおいて，分岐角度とWSSの間に有意な相関を示した (Fig. 
5-6, Table 5-2)。特に模擬血管モデルでは，分岐角度の変化とWSSの変化に強い相関
が認められた。 
	 分岐角度の広がりによるWSSの低下は，主流方向の変化に影響を受けたと考える。
また，Fig. 5-5および Fig. 5-7に示す主流方向の変化は，流体の持つエネルギー損失の
原因となり，結果として流速の低下及び WSS の低下に繋がった。エネルギー損失は
流れ方向に垂直な方向に二次流れを引き起こすと言われている[122, 123]。同様に本研
究において広角の模擬血管モデルで剥離流がより顕著に認められたことから，エネル
ギー損失もより大きくなりWSSが低くなったと考えられる (Fig. 5-6)。さらに，WSS
の減少は分岐部における局所的な渦流の分布に影響を受け，広角の分岐角度を有する
ボランティアモデルの外側内頸動脈領域は，強い渦流を示した。加えて同領域は分岐
角度に関連して，WSS がより小さい値を示した。これらの現象は剥離流の影響を受
けていると考えられる[124]。剥離流は主流の方向が変化した点の小湾から発達したた
め，分岐角度が開大するに従って，剥離流領域が生じた (Fig. 5-5, 白矢印)。したがっ
て，模擬血管モデルの外側内頸動脈領域は低 WSS 領域となったと考える。また，同
様の現象がボランティアモデルにおいても観察された (Fig. 5-7, 白矢印)。これは剥離
流に起因する渦流が，広角のボランティアモデルにおいて，特に外側内頸動脈領域で
より顕著に螺旋性を示したことが原因であると考える。このような複雑な渦流および
剥離流は外側内頸動脈領域におけるエネルギー損失を引き起こし，流速および WSS
の低下につながった。さらに，模擬血管モデルは強い相関を示したが，ボランティア
モデルは中程度の相関を示すにとどまった (Table 5-2)。これらの結果は他の形状情報
も血流動態に寄与していることを示唆している[125]。Markl らの報告にあるように，
血管の屈曲や直径は WSS に影響すると言われている。血管径の変化は，内頸動脈お
よび外頸動脈の血流速度および流量比に影響を及ぼしさらに，血管のねじれを伴う幾
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何学的形状の変化が，剥離流の発生点に影響を与えたと考えることができる。これら
の影響は，血流動態の評価において無視することができない。しかしながら，私の得
た新たな知見は，分岐角度が頸動脈分岐における剥離流の発生に寄与し，さらにWSS
の変化と相関することが明らかとなった。 
	 以前の研究は，低 WSS への慢性的な暴露は動脈硬化の発症につながると報告され
ている。本研究は，分岐角度によって WSS が変化し，特に分岐角度の広がりに応じ
てWSSが減少することを明らかにした。したがって，低いWSSに暴露される領域を
頸動脈の分岐角度より推定することが可能であることが示唆された。すなわち，分岐
角度が大きいほど低 WSS に暴露され，将来的なアテローム性動脈硬化性疾患の発症
リスクは高くなるといえる。 
	 本研究は，以前の研究で WSS の分布に比較的小さな影響を及ぼすことが示された
壁面の剛性，流体の物性であるニュートン流体の仮定，完全に発達した流入速度の仮
定を用いて血流動態を評価した[126,127]。これらの仮定の最適化は，将来の血流動態
に基づく応力の評価をより詳細なものに発展させることが可能であることを示すも
のである。本研究における一つの課題は，頸動脈分岐部における単一な血管ジオメト
リの構成であり，私の示した知見が他の血管ジオメトリに用いられるためには，前述
の課題を解決した，さらなる評価が必要である。 
 
第 5節	 小括 
 
	 私はさまざまな分岐角度の模擬血管モデルおよびボランティアモデルについて
CFD血流解析を行った。さらに収縮期について頸動脈分岐部の各セグメントについて
WSSを評価した。頸動脈分岐部における各セグメントのWSSは，頸動脈分岐角度と
有意な負の相関を示した。本章の結果は，頸動脈分岐角度が WSS に関連しているこ
とを示した。さらに，収縮期の血流動態に基づく応力が頸動脈の幾何学的形状から推
定できることを示唆している。今後はより多くの臨床データを評価し，アテローム性
動脈硬化性疾患のリスク推定のための臨床データベースの構築が必要である。 
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第 6章 
総括 
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 アテローム性動脈硬化は低比重リポ蛋白が血管壁を損傷し，損傷部分の過剰な炎症
反応から生じるとされる多くの報告が以前より存在する。一方で，近年は数値解析を
用いた流体力学解析によって，形状に由来する血流動態が動脈硬化を誘発するという
報告がなされている。私は本研究で血流動態と動脈硬化リスクとなる応力の関連性に
ついて，内科的因子ではなく形状という新しいパラメータについて，数値流体力学解
析を用いて評価を行った。 
	 第一章では動脈硬化性疾患の成因，治療法について文献の調査結果について述べた。
多くの文献は内科的因子を原因として報告している。動脈硬化性疾患は血管の損傷に
よる炎症からの過剰な回復過程，もしくは損傷による血管壁の脆弱化によって発症す
る。その主たるものは頸動脈狭窄症，狭心症などである。これらの疾患の治療法は外
科的，内科的に血流動態を変化させ，病変部の血流を改善するというものであった。
さらに第一章では数値流体力学解析について基礎的な領域についても述べた。流体は
層流と乱流が存在する。体内の血流はそのレイノルズ数より，理論的には層流を呈し
ていることが明らかとなった。また，流体力学において質量保存則とエネルギー保存
則に相当する連続の式とナビエ・ストークス方程式より得られる解は近似解であり，
流れの厳密解ではないことを理解する重要性を示した。 
	 第二章では本来工学分野での使用が主である数値流体力学解析を，血流動態の評価
に適用するためのシステム構築について述べた。私は構築したシステムにおいて，シ
ミュレーションの正確度を担保するために約106個の計算要素を持つ脳底動脈瘤モデ
ルについて血流動態解析を行った。モデルは血管造影画像を適用して作成した。動脈
瘤形成の好発部位である脳底動脈モデルにおける脳底動脈の分岐部において流速の
減衰を伴う渦流が認められ，壁面剪断応力は低下傾向を示した。この知見は，動脈瘤
の発達および進展方向について予測可能であることを示唆した。得られた結果は動脈
瘤内の血流動態を正確に再現し，また本来非常に難解である医用画像を用いた解析モ
デルの作成においても，モデル作成過程の簡便性を示した。 
	 第三章では構築した数値流体力学解析システムを用いて，異なる心位相の頸動脈分
岐部モデルにおける壁面剪断応力を評価した。本研究で行った MRI を用いた血流速
測定は，1心拍中の流速の変化を捉え，より詳細な血流解析の流入条件設定を可能と
した。私が示した結果は収縮期，拡張期の血流動態に基づく応力の変化を明らかにし，
生体内の心位相に対応した血流動態情報の提供に有用であった。また内頸動脈外側は
収縮期，拡張期ともに 0.5 Pa以下の低壁面剪断応力分布を示す領域であった。私は血
流動態の変化と低壁面剪断応力を引き起こす頸動脈分岐部の特異的な形状が，頸動脈
狭窄の形成に関連しているという新たな知見を得た。 
	 第4章で私は，さまざまな頸動脈球部径の頸動脈モデルに拍動流を適用した血流解
析を行い，その振動剪断指数について評価した。結果において，特に頸動脈球部径の
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大きいモデルで剥離流に伴う渦流が顕著に認められた。振動剪断指数は，頸動脈球部
の直径が大きくなるに従って，特に頸動脈球部径が14 mmの頸動脈モデルで0.1を超え
る高値を示した。私の示した結果は，頸動脈球部径の変化が頸動脈硬化症のリスク指
標である振動剪断指数に及ぼす影響を明らかにした。 
	 第 5章において，私はさまざまな分岐角度の模擬血管モデルおよびボランティアモ
デルについて血流解析を行った。頸動脈分岐部における壁面剪断応力は，頸動脈分岐
角度と有意な負の相関を示し，その傾きは頸動脈外側で-0.39 から-0.53，内側で-1.53
から-1.82 であった。結果は，収縮期の血流動態に基づく応力が頸動脈の幾何学的形
状から推定できることを示している。本研究の結果によって，私は動脈硬化性疾患の
リスク指標である壁面剪断応力が，頸動脈分岐角度という比較的簡便に得られるパラ
メータから評価できるという新たな知見を得た。 
	 本研究において解析を行った頸動脈分岐部は，動脈硬化が最も早期に発現する部位
といわれている。私は数値流体力学解析を頸動脈分岐部に適用して，血流動態をより
詳細に評価し，頸動脈形状と壁面剪断応力の密接な関連を明らかにした。本研究で示
された特異的な血流動態を示す領域は頸動脈球部と呼ばれ，頸動脈狭窄症の好発部位
である。また壁面剪断応力と動脈硬化の関連性は，異なる心位相に共通して生じる頸
動脈球部の低壁面剪断応力によって示された。今後は，解析における物理特性の反映
をより厳密に行い, さらに多くの臨床データを評価することで，動脈硬化性疾患のリ
スク推定の感度, 特異度を向上が求められる。 
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